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Referat
In dieser Arbeit wird eine neue mathematische Methode zur kontinuierlichen Berechnung des
Hirndruckes aus der arteriellen Blutdruckkurve und der Blutströmungsgeschwindigkeit in
einer speziellen cerebralen Arterie eingeführt. Die Überwachung des Hirndruckes als
therapiebegleitende Maßnahme ist von vitaler Bedeutung bei der Behandlung von schweren
Schädel-Hirn-Verletzungen und wird bisher invasiv durch Implantation von Drucksonden im
Gehirn gemessen. Ein systemtheoretischer Ansatz ermöglichte die Transformation der
Blutdruckkurve in die Hirndruckkurve mittels einer sogenannten Dirac-Impulsantwort. Diese
Transformation war im vorliegen Fall von temporärer Gültigkeit. Sie war abhängig von sich
dynamisch ändernden physiologischen Parametern. Im vorliegenden Modell wurden aus der
simultanen Analyse der Blutströmungsgeschwindigkeit und des arteriellen Blutdrucks
physiologische Parameter (im Kern bestehend aus einer diskreten Dirac-Impulsantwort
zwischen dem arteriellen Blutdruck und der cerebralen Blutströmungsgeschwindigkeit)
bestimmt, die zur Steuerung, d.h. zur Berechnung der Blutdruck-Hirndruck Dirac-
Impulsantwort verwendet wurden. Diese Steuerfunktion war in der ersten Modellrealisierung
linear gewählt. Im zweiten Teil der Arbeit wurden mittels der Fuzzy-Pattern Classification
Methodik nichtlineare Ansätze vorgestellt. Zur Herleitung der Steuerfunktionen dienten
Referenzdaten, bestehend aus den aufgezeichneten Signalen Blutströmungsgeschwindigkeit,
arterieller Blutdruck und (invasiver) Hirndruck von ca. 100 Patienten. Zur Verifizierung der
Modelle wurden jeweils die vom Modell berechnete und die zuvor invasiv gemessene
Hirndruckkurve verglichen. Die Abweichungen zwischen berechneten und gemessenen
Hirndrücken lagen je nach Modell im Mittel zwischen 5 und 7 mmHg, und damit in einem
Genauigkeitsbereich, der einen klinischen Einsatz ermöglicht.
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0.  Überblick
Zielsetzung. Der Hirndruck ist ein wichtiger klinischer Parameter in der Behandlung von
cerebralen Erkrankungen bzw. Verletzungen. Bis heute wird der Hirndruck ausschließlich
mittels chirurgisch intrakraniell implantierter Drucksonden gemessen. Die Nachteile dieser
Methode liegen in deren Invasivität und der damit verbundenen Gefahr lebensbedrohender
Infektionen. Das Ziel der vorliegenden Arbeit bestand in der Einführung einer nichtinvasiven
Methode zur Erfassung des Hirndrucks. Dabei wurde mittels der dopplersonografisch erfassten
Blutströmungsgeschwindigkeit in einer Hirnarterie und des arteriellen Blutdruck eine
kontinuierliche Hirndruckkurve berechnet. 
Methodik. Ein systemtheoretischer Ansatz ermöglichte die Transformation der Blutdruckkurve
in die Hirndruckkurve mittels einer sogenannten Dirac-Impulsantwort. Diese Transformation
war im vorliegenden Fall von temporärer Gültigkeit. Sie war abhängig von sich dynamisch
ändernden physiologischen Parametern. Im vorliegenden Modell wurden aus der simultanen
Analyse der Blutströmungsgeschwindigkeit und des arteriellen Blutdrucks physiologische
Parameter (sog. TCD-Kennwerte) bestimmt, die zur Steuerung, d.h. zur Berechnung der Dirac-
Impulsantwort verwendet wurden. Diese Steuerfunktion war in der ersten Modellrealisierung
linear gewählt. Im zweiten Teil der Arbeit wurden mittels der Fuzzy Pattern Classification
Methodik nichtlineare Ansätze vorgestellt. Zur Herleitung der Steuerfunktionen dienten
Referenzdaten, bestehend aus den aufgezeichneten Signalen Blutströmungsgeschwindigkeit,
arterieller Blutdruck und (invasiver) Hirndruck von ca. 100 Patienten. Zur Verifizierung der
Modelle wurden jeweils die vom Modell berechnete und die zuvor invasiv gemessene
Hirndruckkurve verglichen.
Ergebnisse. Die Abweichungen zwischen berechneten und gemessenen Hirndrücken lagen je
nach Modell im Mittel zwischen 5 und 7 mmHg, und damit in einem Genauigkeitsbereich, der
einen klinischen Einsatz ermöglichen würde. Die klinisch bedeutsamen Hirndruckwellen wie
z.B. die Puls- und die A- und B-Wellen konnten ebenfalls mit guter Genauigkeit erfasst werden.
Darüber hinaus zeigte es sich, dass einige der vorgestellten Modelle in der Lage waren, mit der
sogenannten cerebralen Autoregulation einen weiteren wichtigen klinischen Parameter
nichtinvasiv zu erfassen. 
Schlussfolgerung. Die erzielten Ergebnisse sind hinreichend genau, um ein nichtinvasives
Monitoring des Hirndrucks und der cerebralen Autoregulation im klinischen Einsatz zu
ermöglichen.
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1.  Einleitung / Aufgabenstellung
Die Entwicklung eines erhöhten Hirndruckes (ICP) stellt eine wesentliche Komplikation
zahlreicher zerebraler Erkrankungen dar und hat einen erheblichen Einfluss auf die Morbidität
und Mortalität, sowie die weitere Prognose. Daten aus Großbritannien ergeben, dass von allen
Patienten mit einem schweren Schädel-Hirn-Trauma (SHT) 18% bleibende funktionelle
Schäden aufweisen, die eine langjährige berufliche und soziale Rehabilitation erfordern
[Jennett B und Teasdale G, 1981; Miller et al., 1992]. Das Ausmaß dieser Schädigung wird
dabei nicht nur vom primären Schweregrad des Traumas bestimmt, sondern zu wesentlichen
Teilen von sich sekundär entwickelnden Hirnschäden beeinflusst [Miller, 1985]. Einem nicht
rechtzeitig erkannten und adäquat behandelten erhöhtem Hirndruck kommt dabei eine
wesentliche pathogenetische Bedeutung zu [Pickard und Czosnyka, 1993], so dass eine
möglichst kontinuierliche Erfassung des Hirndruckes von therapeutischer und prognostischer
Relevanz ist. Bis heute wird der ICP ausschließlich mittels chirurgisch intrakraniell
implantierter Drucksonden gemessen. Die Messung über eine intraventrikuläre [Lundberg,
1960] oder epidurale Drucksonde [Dietrich et al., 1977] erlaubt ein kontinuierliches
Monitoring des Hirndruckes auch über längere Zeiträume. Als Nachteile dieser Verfahren
sind ihre Invasivität, die Notwendigkeit eines neurochirurgischen Eingriffes und die
Infektionsgefahr zu berücksichtigen. Von daher wurde versucht, nichtinvasive Methoden des
Hirndruck-Monitorings zu entwickeln. Als neueres Verfahren wurde dazu auch die von
Aaslid et al. [Aaslid et al., 1982] entwickelte transkranielle Dopplersonographie (TCD)
eingesetzt. Dieses Verfahren ermöglicht die direkte, nichtinvasive Analyse der zerebralen
Hämodynamik in den großen basalen Hirnarterien. Verschiedene Untersuchungen konnten
zeigen, dass mit diesem Verfahren näherungsweise Aussagen über den Hirndruck möglich
sind: So geht ein ansteigender Hirndruck mit charakteristischen Veränderungen der
Geschwindigkeitskurven einher. Aaslid et al. [Aaslid et al., 1986] entwickelten aus der
Fourier-Analyse von TCD-Geschwindigkeitskurve und arterieller Blutdruckkurve einen
Schätzwert für den zerebralen Perfusionsdruck (CPP). Klingelhöfer et al. [Klingelhöfer et al.,
1987a; 1987b; 1988] konnten durch die Auswertung von mittlerer Strömungsgeschwindigkeit,
cerebrovaskulärem Widerstandsindex, auch Pourcelot Index (RI) genannt, und mittlerem
systemischen arteriellem Blutdruck (ABP) einen Parameter entwickeln, der signifikant und
linear mit dem Hirndruck korrelierte. Sie zeigten, dass die mittlere Flussgeschwindigkeit
(mFV) bei steigendem ICP abnimmt, während der RI ebenfalls ansteigt. Eine starke
Korrelation (R = 0.873, P<0.001) zwischen dem ICP und dem Produkt aus ABP mit dem
Quotienten RI/mFV, ABP ∗ RI / mFV, wurde beobachtet. Ähnliche Ergebnisse, die den
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Zusammenhang zwischen FV und davon abgeleiteten Parametern, ABP und ICP beschreiben
wurden von anderen Autoren [Chan et al., 1992; Homburg et al., 1993; Shigemori et al.,
1989; 1992] veröffentlicht. Chan et al. [1992] zeigten, dass ein Absinken des cerebralen
Perfusionsdruckes (CPP = ABP-ICP) sich bevorzugt in einer Verminderung der diastolischen
FV widerspiegelt, während andere Flussparameter wie z.B. die systolische FV davon weniger
stark beeinflusst werden. Bei einem Abfall des CPP unter die physiologisch kritische Grenze
von 70 mmHg, wurde ein dazu stark korrelierender Anstieg des FV Pulsatilitätsindexes (PI =
(sFV-dFV) / mFV) beobachtet. Die Genauigkeit dieser Methoden zur ICP-Schätzung war
jedoch nicht hinreichend für einen klinischen Einsatz. 
In weiteren Ansätzen wurden in den letzten Jahren Modellierungen des intrakraniellen
Systems in Form von elektrischen oder strömungsmechanischen Analogons entwickelt
[Hoffman, 1987; Marmarou et al., 1975; 1978; 1987; Sorek et al., 1989; Takemae et al., 1987;
Ursino, 1988a; 1988b; Ursino et al., 1995]. Die Beziehungen zwischen den interessierenden
Größen ICP, ABP, FV wurden dabei in Form gekoppelter Differentialgleichungen
ausgedrückt. Mit Hilfe dieser Modelle wurde versucht, die Entstehung charakteristischer ICP-
Wellenprofile unter bestimmten physiologischen und pathophysiologischen Bedingungen
nachzubilden. Beispielsweise simulierte Ursino mit dem von ihm entwickelten
elektrodynamischen Modell die Reaktionen des ICP auf Stimuli während verschiedener
klinischer Tests [1988a, 1988b], die Abhängigkeit der ICP-Pulsamplituden vom ICP-
Mittelwert, das hämodynamische Verhalten während autoregulatorischer Reaktionen
[Strandgaard und Paulsen, 1984; Ursino und Di Giammarco, 1991] und die Entstehung der
sog. Lundberg A- und B-Wellen [Lundberg, 1960; Ursino und Belardinelli, 1991]. Solche
Modellierungen haben den Nachteil, dass ein Teil der für die Modellerstellung notwendigen
Parameter individuell abhängig sind, so dass diese Modelle Patienten spezifisch entwickelt
werden müssen. Die dafür notwendigen klinischen Parameter des Patienten müssen durch
teils aufwendige und invasive klinische Untersuchungen ermittelt werden. Im Moment ist
daher noch nicht erkennbar, wie aus diesen Ansätzen pragmatische, d.h. in der klinischen
Routine anwendbare Methoden zur nichtinvasiven Bestimmung des ICP (nICP) ableitbar
wären. 
Im Gegensatz zu diesen Untersuchungen, wird in der vorliegenden Arbeit kein Versuch
unternommen die physiologischen Strukturen des intrakraniellen Kompartiments modellhaft
nachzubilden, sondern das intrakranielle Kompartiment wird als „Black Box“ System
angesehen, welches durch die Beziehungen zwischen bestimmten physiologischen Signalen
charakterisiert ist.
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Im Rahmen des Monitorings von Patienten mit schweren zerebralen Affektionen sind neben dem
quantitativen Messwert des aktuellen Hirndrucks auch die Form und Größe der Hirndruck-
Pulsamplitude zur frühzeitigen und genaueren Beurteilung der weiteren Hirndruckentwicklung
von besonderer Bedeutung. Eine Amplitudenvergrößerung deutet auf eine kritische Reduktion
der intrakraniellen Compliance hin. Das bedeutet, dass volumenfordernde Prozesse im Gehirn,
wie z. B. Gewebeschwellungen, nicht mehr vom System kompensiert werden, sondern direkt zu
einer Druckerhöhung führen. Somit lässt sich über das Monitoring der Amplituden die Gefahr
eines bevorstehenden ICP-Anstieges abschätzen. Während die bisher beschriebenen Ansätze der
ICP-Abschätzung mittels TCD keine Informationen über die Pulswellen liefern und nur
Mittelwerte des ICP erfassen, ermöglichen es die erwähnten physiologischen Modelle zwar den
kontinuierlichen Verlauf des ICP nachzubilden, für die Bestimmung des ICP sind jedoch
aufwendige und invasive klinische Voruntersuchungen des Patienten notwendig. Damit erfüllt
keiner der beiden Ansätze, die klinischen Anforderungen an ein nichtinvasives ICP-Monitoring. 
In einem weiteren Ansatz wurden Methoden der Systemanalyse eingesetzt, um die Beziehung
zwischen Blutdruck als Eingangssignal und Hirndruck als Ausgangssignal zu erarbeiten (Kasuga
et al., 1987). Systemtheoretische Methoden erlauben es, den Zusammenhang zwischen
Eingangssignalen und dazu korrespondierenden Ausgangssignalen eines „Black Box“ Systems in
Form einer Abbildungsvorschrift, der sogenannten Transferfunktion (Frequenzbereich), oder, als
äquivalente Beschreibung im Zeitbereich, der Impulsantwort, zu bestimmen (Marmarelis und
Marmarelis, 1978). Die Transferfunktion und die Impulsantwort beschreiben das
Reaktionsverhalten des Systems auf ein Eingangssignal, ohne dass dafür eine Kenntnis des
inneren Aufbaus des Systems notwendig wäre. Kasuga wendete diese Theorie auf das
Eingangssignal Blutdruck und das Ausgangssignal Hirndruck an. In einer Untersuchung mit
Hunden (Kasuga et al., 1987) zeigte er, dass sich der Hirndruck während eines kurzen Zeitraums
(ca. 20 Sekunden) mittels einer konstant gehaltenen Dirac-Impulsantwort (dort weight function
genannt; siehe auch Kapitel 2.1) aus dem Blutdruck mit guter Näherung berechnen lies. Die
erstellten Impulsantworten waren nur individuell gültig und zu ihrer Herleitung wurden invasiv
gemessene ICP-Werte benötigt. Aus diesen Gründen bot der Ansatz zunächst noch keine
Möglichkeit zur nichtinvasiven ICP-Bestimmung bei Intensivpatienten. Wesentlich an diesem
Verfahren war jedoch, dass die Verwendung von Impulsantworten nicht nur den mittleren
Hirndruck, sondern den kompletten Kurvenverlauf innerhalb eines Herzzyklus lieferte. 
Das Ziel der vorliegenden Arbeit ist es, aus der Analyse von ABP- und FV-Signalen den ICP zu
berechnen und damit eine den Patienten schonende Alternative zur bisher üblichen ICP-Messung
mittels im Gehirn implantierter Hirndrucksonde zu entwickeln. Dies ermöglicht insbesondere ein
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ICP Monitoring in Situationen, in denen für eine Sondenimplantation ein unklares Nutzen-Risiko
Verhältnis besteht. Um dieses Ziel zu erreichen soll der Zusammenhang zwischen ABP als
Eingangssignal und ICP als Ausgang des intrakraniellen Systems in Form der Impulsantwort
mittels nichtinvasiv erfassbarer Patientenparameter approximativ bestimmt werden. Ein solches
Verfahren ist nichtinvasiv und kontinuierlich, und es erfüllt daher bei hinreichender Genauigkeit
die klinischen Anforderungen an ein nichtinvasives ICP-Monitoring Verfahren. In der hier
vorgestellten Arbeit wird mittels Parameter, die aus der Signalanalyse der transkraniellen
Doppler-Kurve und des ABP berechnet werden, die Impulsantwort zwischen ABP und ICP-
Kurve gesteuert, d. h. approximiert und regelmäßigen Zeitabständen aktualisiert. Dies ermöglicht
über die Messung der transkraniellen Doppler- und der ABP-Kurve eine nicht-individuelle
Berechnung des ICP und eine stetige Anpassung der Impulsantwort zwischen ABP- und ICP-
Kurve an die sich während des Krankheitsverlaufs beim Patienten ständig ändernden
physiologischen Parameter. Das vorgestellte Verfahren ist schonend für den Patienten, da es
ohne einen neurochirurgischen Eingriff auskommt und ermöglicht die Berechnung einer
kontinuierlichen ICP-Kurve, bei der auch der Verlauf der ICP-Pulskurve erfasst wird. 
In der vorliegenden Arbeit wurde erstmals ein klinisch anwendbares nichtinvasives Verfahren
zum ICP-Monitoring entwickelt, welches in der Lage ist, sowohl den Pulskurvenverlauf als auch
den Mittelwert des ICP zu erfassen. Ebenso gelingt auch der Nachweis der phasengleichen
Erfassung der klinisch bedeutsamen, langwelligen ICP-Modulationen, den sogenannten ICP A-
und B-Wellen. Damit bietet das vorgestellte Verfahren erstmals die Möglichkeit sämtliche
klinisch relevanten Parameter des ICP nichtinvasiv zu bestimmen. 
1.  Modellierung
2.1 Theoretische Grundlagen 
Übertragungssysteme
Die zur Erstellung unseres Modells verwendeten Methoden entstammen der System- und
Signaltheorie (Marmarelis und Marmarelis, 1978; Mildenberger, 1988) und sind anwendbar auf
sogenannte Übertragungssysteme mit den folgenden Eigenschaften. 
1. Das System wird stimuliert durch ein ankommendes Signal und generiert als Antwort darauf
ein Ausgangssignal. Mit y(t) = F {x(t)} lässt sich die Systemreaktion auf das ankommende
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Signal x(t) beschreiben, wobei der Parameter t für die Zeit steht und F {} einen dynamischen
Operator bezeichnet.  
     x(t)                  System                    y(t) = F {x(t)}
Abbildung 1.1
2. Linearität
Für ein Signal x(t), das sich aus den Signalen x1(t) und x2(t) zusammensetzt in der Form 
x(t) =  a * x1(t) + b * x2(t),   a, b ∈ IRreelle Zahlen,   soll gelten 
F {x(t)} = a * F {x1(t)} + b * F {x2(t)} [2.1]
3. Zeitinvarianz
Die Systemantwort ist unabhängig vom Zeitpunkt eines eintreffenden Signals, d. h. 
F {x(t-t0)} = y(t-t0) [2.2] 
Ein Signal, das um die Zeit t0 verschoben im System eintrifft, erzeugt dieselbe Systemreaktion
wie das ursprüngliche Signal, nur ebenfalls um die Zeit t0 verschoben.
4. Stabilität 
Falls das Signal x(t) für alle Zeit beschränkt ist, dann ist auch y(t) beschränkt:
aus |x(t)| < M < ∞  für alle t  folgt    |y(t)| < N < ∞ ; [2.3]
M, N ∈ ,1(natürliche Zahlen)
5. Kausalität
Eine Reaktion in Form des Ausgangssignals erfolgt erst, wenn seine Ursache x(t) eingetroffen
ist:
aus x(t) = 0 für alle t < t0 folgt y(t) = 0 für alle t < t0 [2.4]
Impulsantwort und Transferfunktion 
In einem Übertragungssystem mit den Eigenschaften 1 bis 4 lässt sich der Zusammenhang
zwischen dem Eingangssignal x(t) und dem Ausgangssignal y(t) allgemein durch die Faltung mit




∫ f(W)  x(t-W) dW [2.5]
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ausdrücken. Nimmt man zusätzlich die Kausalität des Systems an , so muss für W < 0   f(W) = 0
sein, da ansonsten y(t) von Signalwerten von x, die erst nach dem Zeitpunkt t das System




∫ f(W)  x(t-W) dW [2.6]
Die Funktion f wird Dirac-Impulsantwort (DIA) des Systems genannt. Der Name ist motiviert




∫ f(W)  δ(t-W) dW [2.7]
Mit G ist die Dirac-Impuls genannte Distribution mit den Eigenschaften
G(t) = 0, für t ≠ 0; G(t=0) = ∞; und 1 = 
−∞
∞
∫ G(W) dW [2.8]
bezeichnet. Aus den Gln. 2.6 und 2.7 ergibt sich also, dass f ( ) die Systemantwort auf ein
ankommendes Dirac-Impulssignal ist. 
Durch die DIA ist das Übertragungssystem vollständig charakterisiert. 
Werden die Signale durch eine Sequenz diskreter Messpunkte beschrieben, d.h. y (t) durch die
Werte yj = y(tj), j = 1, 2, 3, ... , x (t) durch die Werte xj = x(tj), j = 1, 2, 3..., und f (t) durch die
Werte fj = f(tj), j = 1, 2, 3..., und nimmt man ferner an, dass der aktuelle Wert yk des
Ausgangssignals durch maximal n vorhergehende Eingangssignalwerte xk-i beeinflusst wird, so
folgt aus Gl. 2.6 in diskreter Schreibweise die Gleichung







fi    xk-i, k = n, n+1, n+2, ... . [2.9]
Gl. [2.9] stellt eine Idealisierung dar und wird für „reale“ Signale y und x zur angenäherten
Gleichung







fi    xk-i, k = n, n+1, n+2, ... . [2.9‘]
In diesem Fall lassen sich die Koeffizienten (f0, f1, ..., fn-1) der diskreten DIA durch eine
Minimierung des Ausdrucks in n Variablen f0, f1, ..., fn-1











i   x    y 

 ∗− ∑ fk  [2.10]
berechnen. Ist G im Punkt (f0, f1, ..., fn-1) minimal, so müssen die partiellen Ableitungen 
if∂
∂G ({fi = fi}n) = 0 sein. Damit ergibt sich das Gleichungssystem   
- 9 -
if∂


































y xk k i∗ − , [2.12] 
 für i = 0, 1, 2, ... n-1 .       Das Gleichungssystem 2.12 ist genau dann eindeutig lösbar (d.h. die
die Beziehung zwischen Eingangs- und Ausgangssignal beschreibenden Koeffizienten fj sind
eindeutig bestimmbar), wenn die (n x n) Matrix  








∑0 ,  [2.13]
regulär ist.
2.2 Grundmodell
Das mathematische Modell zur Bestimmung des nICP basiert auf den im vorhergehenden
Abschnitt beschriebenen Ergebnissen der Systemtheorie [Marmarelis und Marmarelis, 1978;
Mildenberger, 1988]. In unserem Modell wurde das intrakranielle Kompartiment als
Übertragungssystem aufgefasst, das als Eingangssignal die Blutdruckkurve empfängt und als
Reaktion darauf das Ausgangssignal ICP liefert. 
ABP(t) → SYSTEM → ICP(t) = F {ABP(t)} [2.14]
Das Systemverhalten (die Beziehung zwischen ABP- und ICP-Kurve) wurde durch die DIA F
beschrieben. Damit lässt sich mit Hilfe der DIA aus den Messwerten der Blutdruckkurve die
ICP-Kurve berechnen. Kasuga et al. [1987] zeigte, dass das so beschriebene System für einen
begrenzten Zeitraum die Modellierung notwendigen Bedingungen der Linearität, Zeitinvarianz,
Stabilität und Kausalität (Gl. 2.1 bis 2.4) erfüllte. Die Möglichkeit zur Berechnung des ICP war
dort nur von theoretischem Wert, denn zur Berechnung der DIA wiederum wurde die ABP-
Kurve und die ICP-Kurve benötigt. Des Weiteren war der Schwerpunkt dieser Untersuchung die
Übertragung der ABP-Pulswellen auf die ICP-Pulswellen und nicht die Abschätzung des ICP-
Mittelwertes. Bei unserem nICP-Verfahren werden anstelle der ICP-Kurve geeignete Parameter,
sog. TCD-Kennwerte, der FV- und der ABP-Kurve für eine näherungsweise Bestimmung der
DIA verwendet. Der Zusammenhang zwischen der Dirac-Impulsantwort und den TCD-
Kennwerten wurde über einen statistischen Prozess ermittelt. Kriterien für die Wahl der TCD-
Kennwerte waren eine möglichst gute Korrelation mit der zu approximierenden DIA und
möglichst geringe Abweichungen zwischen (invasiv gemessenen) ICP und nICP Werten. 
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Physiologische Interpretation des Modells
Diese Modellierung ist wie folgt zu interpretieren: Die Dirac-Impulsantwort ist eine
parametrische Beschreibung oder auch Charakterisierung des intrakraniellen Kompartiments.
Solange die Eigenschaften dieses Systems konstant bleiben, gibt es eine feste Impulsantwort, die
den ABP in den ICP transformiert. Mit dem Systemzustand ändert sich auch die Impulsantwort.
Die ursprüngliche DIA beschreibt dann den Zusammenhang zwischen ABP und ICP nicht länger
korrekt. Wichtige physiologische Einflussgrößen auf den Systemzustand sind beispielsweise der
Durchmesser der zerebralen Widerstandsgefäße (Arteriolen), die den Blutströmungswiderstand
im Gehirn beeinflussen, und die elastischen Eigenschaften der Gefäßwände im Gehirn
(cerebrovaskuläres Bett). Da die Weit- bzw. Engstellung eine autoregulatorische Reaktion
[Enevoldsen und Jensen, 1978; Lassen, 1974] auf Blutdruckänderungen darstellt, und die
Gefäßwandselastizität ebenfalls von den herrschenden Druckverhältnissen abhängt, folgt daraus,
dass i.A. eine Veränderung des mittleren ABP auch eine Veränderung des Systemzustands im
intrakraniellen Kompartiments bewirkt. Die TCD-Kennwerte werden zur Berechnung der
veränderten ABP-ICP Dirac-Impulsantwort (ABPÆICP-DIA) verwendet (Abb. 2.1). Sie müssen
daher den Systemzustand widerspiegeln, insbesondere müssen sie also die oben beschriebenen
Veränderungen der Gefäßwiderstände und der Gefäßwände erfassen. Die von uns verwendeten
TCD-Kennwerte bestehend aus den Koeffizienten der ABPÆFV-DIA (nicht zu verwechseln mit
der zu berechnenden ABPÆICP-DIA) und weitere verwendete Parameter sind dafür geeignet.
Zwei der bisher gemachten Aussagen erscheinen zunächst widersprüchlich:
1. Aus der ABP-Kurve lässt sich mittels der DIA der ICP berechnen.
2. Eine Änderung des ABP verändert die DIA:
Tatsächlich widersprechen sich diese Aussagen nicht. Die 1. Aussage ist nur für einen kurzen
Zeitraum, in dem das System als konstant angenommen werden kann gültig. In unserem Modell
bleibt bei der Berechnung des ICP die DIA für jeweils 10 Sekunden unverändert, danach wird
mit Hilfe der TCD-Kennwerte eine neue DIA bestimmt (10 Sekunden sind also der Zeitraum
während dessen in unserem Modell das System als zeitinvariant angesehen wird). Dieses
Verfahren entspricht der durch die 2. Aussage beschriebenen Systemdynamik. Die Berechnung
des ICP aus dem ABP mittels DIA ist keine global gültige, sondern eine temporär gültige
Möglichkeit. Sie ermöglicht primär die Darstellung der ICP-Pulswellen, während Änderungen
der ICP Mittelwerte durch die TCD-Kennwerte über eine Änderung der DIA erfasst werden. Die
tatsächliche Gültigkeitsdauer einer DIA ist abhängig von der Dynamik der Veränderungen im
intrakraniellen System. In Phasen mit geringen Änderungen in der Hämo- und Liquordynamik,
- 11 -
die sich in gleichförmigen FV-, ABP-, und ICP-Kurven spiegeln, blieb auch die DIA
unverändert gültig. Andererseits war bei einer hohen Systemdynamik, wie z.B. während der
Phase des ICP-Anstiegs bei Plateau-Wellen, die DIA des ICP-Basisniveaus bereits nach kurzer
Zeit ( << 1 min) nicht mehr zur Beschreibung der ABP-ICP Abhängigkeit geeignet. In einer
Studie zur nichtinvasiven Erfassung von ICP A-Wellen (auch Plateau-Wellen genannt: spontane.
5-10 minütige plateauförmige Erhöhungen des ICP auf Werte bis zu 60-80 mmHg) [Lundberg,
1960; Schmidt et al., 1999] konnten wir jedoch zeigen, dass ein Konstanzintervall von 10
Sekunden zur Berechnung des A-Wellen Verlaufs hinreichend genau war. Wie bereits erwähnt
liegt ein wichtiger Grund für Systemänderungen in der autoregulatorischen Reaktion der
cerebralen Gefäße auf Blutdruckänderungen. Ist diese Reaktionsfähigkeit jedoch pathologisch
herabgesetzt oder gar völlig zerstört, so kann bei der DIA von einer reduzierten
Änderungsdynamik ausgegangen werden. Damit ermöglicht der Ansatz 2.14 neben der
Pulswellenerfassung bis zu einem gewissen Grad auch eine Abschätzung der Änderungen der
ICP-Mittelwerte, was bei Patienten mit intakter Autoregulation wie schon erwähnt nur über die
TCD-Kennwerte möglich ist. Insgesamt dürfte i.A. die Gültigkeitsdauer der Gleichung 2.14 bei
Patienten mit gestörter Autoregulation höher sein als bei Patienten mit intakter Autoregulation.
Der Status der cerebralen Autoregulation ist somit ein wichtiger Einflussparameter auf die
Struktur und Validität des Modells.
Abbildung 2.1. 
Prinzipielle Funktionsweise der nICP-Bestimmung. Die TCD-Kennwerte, die aus den gemessenen
Signalen FV und ABP berechnet werden, steuern die ABPÆICP DIA.
Impulsantwort
ABP  ICP





{ tcdj } j = 0, ..., m
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2.3  Steuerung durch TCD-Kennwerte 
Um aus dem bestehenden Konzept ein funktionierendes und praktisch anwendbares  Verfahren
herzuleiten, mussten wir eine Reihe von Parametern, teils technischer (z.B.
Auswertungsschrittweiten), teils grundsätzlicher Natur (z.B. Typ der TCD-Kennwerte),
festlegen. Ein wichtiger Teil unserer Arbeiten an der Verfahrensentwicklung bestand in der
Analyse und im Test der Einflüsse verschiedener Modellparameter auf die Genauigkeit und
Stabilität des Verfahrens. Diese Parameter und die schließlich für das Modell getroffenen
Festlegungen werden im Einzelnen im nächsten Abschnitt beschrieben. Bei der Wahl der
Parameter spielten sowohl Plausibilitätsüberlegungen als auch die Ergebnisse von
vergleichenden Tests, die wir mittels der vorhandenen Patientendaten durchgeführten, eine
Rolle. Von entscheidender Bedeutung für die Validität der nICP-Erfassung ist die Wahl
geeigneter TCD-Kennwerte. Während wir anfangs noch Fourier-Koeffizienten der FV-Kurve
verwendeten, zeigte sich mit zunehmender Anzahl der Patientendaten, dass dieser Ansatz
unbefriedigende Ergebnisse lieferte und aufgegeben werden musste. Als tragfähig zur
Verfahrenssteuerung erwiesen sich dagegen TCD-Kennwerte, die aus Koeffizienten einer
ABPÆFV-DIA bestanden. Weitere Parameter wurden als zusätzliche TCD-Kennwerte
eingeführt und in die Verfahrenstests mit einbezogen. Die verwendeten TCD-Kennwerte, die
einen entscheidenden Einfluss auf die Präzision des nICP-Verfahrens haben, werden im
folgenden unter Schritt 2 beschrieben. 
Der folgende Abschnitt erläutert die Umsetzung des Modells in ein praktisch anwendbares
Verfahren zur nICP-Bestimmung. 
Entwicklung des Algorithmus zur ICP-Berechnung 
Ausgehend von Patientendaten bestehend aus simultan abgeleiteten FV-, ABP- und (invasiv
erhobenen) ICP-Kurven, ließ sich das Verfahren in 3 Schritten entwickeln (Abb. 2.2):
i) Berechnung der ABPÆICP-DIA der Patienten, zu mehreren verschiedenen Zeitpunkten
der Aufzeichnungen.
ii) Zeitgleiche Berechnungen der TCD-Kennwerte.
iii) Formulierung eines linearen Zusammenhangs zwischen den Daten der ABPÆICP-DIA
und den TCD-Kennwerten mittels multipler Regressionsanalyse.
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Abbildung 2.2. Aus den ABP- und ICP-Kurven werden zu verschiedenen Zeitpunkten die DIA w
berechnet. Zeitgleich dazu werden aus den ABP- und FV-Kurven die TCD-Kennwerte bestimmt. Mit
Hilfe von (n+1) multiplen Regressionsanalysen wird ein linearer Zusammenhang zwischen den als
unabhängige Variablen verwendeten m TCD-Kennwerten und den (n+1) abhängigen Koeffizienten wi der
DIA w hergestellt. Die Regressionen liefern als Ergebnis eine (n+1) x (m+1) Matrix A und eine (n+1)
dimensionale Vektorkonstante B. Der Ausdruck A * tcd + B gibt dann die Approximation für die zeitlich
zum tcd-Vektor korrespondierende DIA w.
i) Schritt 1:  Berechnung der Dirac-Impulsantwort bei gegebener Blutdruck- und ICP-Kurve
Pro Patientenableitung (bestehend aus FV-, ABP und invasiv gemessener ICP-Kurve) wurde zu
mehreren Zeitpunkten die ABPÆICP-DIA berechnet. Aus der Forderung, dass die DIA den
Blutdruck über ein bestimmtes Zeitintervall möglichst genau auf die ICP-Kurve abbildet (hier
wurde ein Zeitintervall mit der Länge von 14 Herzzyklen gewählt) ergab sich ein lineares
Gleichungssystem, dessen Lösung einen reellwertigen Vektor, bestehend aus den Koeffizienten
der DIA, lieferte. In einer Darstellung der Blutdruck- und ICP-Kurven in Form diskreter
Messwerte ist die DIA durch einen reellwertigen Vektor repräsentiert. Die Dimension des
Zahlenvektors, d.h. die Anzahl seiner Koeffizienten ist grundsätzlich frei wählbar. Aus der
Abwägung zwischen Rechengenauigkeit und Rechenaufwand wurde die DIA durch 25
Koeffizienten dargestellt. Bei gegebener DIA (w0, w1,..., w24) ergibt sich der ICP-Wert zum
Zeitpunkt k dann aus den Messwerten des Blutdrucks ABP zu den Zeitpunkten k-24, k-23, ..., k-
1, k durch die Formel   
A  (n+1) x (m+1) Matrix
B    n+1-dim. Vektor
FV ABP ICP
TCD-Kennwerte
tcd = (tcd0, tcd1, ..., tcdm)
Impulsantwort
w = (w0, w1, ..., wn)
Multiple Regressions-
analyse
w ≈ A  tcd
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ICPk = w0 *ABPk + w1 * ABPk-1 +   + w23*ABPk-23 + w24*ABPk-24. [2.15]
In diesem Ansatz wird der k-te ICP-Wert also mittels 25 zeitlich vorausgehender Werte des ABP
approximativ bestimmt. Dabei sind diese ABP-Werte durch die Multiplikation mit den
Koeffizienten der DIA (wi) in ihrem Einfluss auf den ICP-Wert unterschiedlich gewichtet. Dies
erklärt den manchmal synonym für Dirac-Impulsantwort verwendeten Namen Gewichtsfunktion.
Der zeitliche Abstand zwischen den Auswertungspunkten ABPk, ABPk-1 , ABPk-2 , ..., ABPk-24
wurde in Abhängigkeit zur Herzfrequenz festgelegt. Er ist so gewählt, dass die 25 ABP-Werte
gleichmäßig über einen Zeitraum von 3 Herzzyklen verteilt liegen. Zu Beginn der
Untersuchungen arbeiteten wir mit festen (unabhängig von der Pulsfrequenz) Schrittweiten. Im
Zuge von durchgeführten Verfahrenstests zeigte die jetzige Methode bessere Ergebnisse. Die
Idee, die zur Verwendung einer Pulsfrequenz abhängigen Auswertungsschrittweite führte,
besteht darin, den Einfluss der Herzfrequenz auf das nICP-Verfahren zu eliminieren. Obwohl
eine solche Aussage zunächst paradox klingen mag, ist dieser Effekt nachvollziehbar, wenn man
sich bei der Berechnung der DIA eine plötzliche Pulserhöhung vorstellt, bei der die spezielle
Form der Pulsmodulationen von ICP- und ABP-Kurve im Prinzip erhalten bleibt und lediglich
zeitlich gestaucht erscheint. In diesem Fall wird die Auswertungsschrittweite der DIA um den
gleichen Faktor vermindert und die Berechnung des ICP mittels DIA und ABP liefert exakt
denselben Wert wie vor der Frequenzänderung. Die spezielle Wahl von Parametern (25
Koeffizienten, 14 Herzzyklen als Zeitraum, während dem die Differenz zwischen der mittels
DIA approximierten und der gemessene ICP-Kurve minimiert wird und 3 Herzzyklen als
Auswertungsbereich der DIA) erfolgte unter dem Aspekt, dass die DIA noch folgende weitere
Eigenschaften besitzen sollte: 
1. Sie sollte möglichst genau den Mittelwert und die Pulsmodulation des ICP berechnen.
2. Sie sollte, einmal bestimmt, diese Genauigkeit für einen möglichst langen Zeitraum (10 - 20
Sekunden) beibehalten, d.h. die ABP-Kurve präzise in die ICP-Kurve überführen.
3. Sie sollte möglichst unempfindlich auf kleine ABP-Schwankungen oder vereinzelte Artefakte
reagieren.
Diese Forderungen erschienen plausibel im Hinblick auf die gewünschten Eigenschaften der
nICP-Erfassung. Die Eigenschaft 1 erforderte eine hohe Anzahl von Koeffizienten und eine
kleine Auswertungsschrittweite der DIA, während 2 und 3 sich durch große Minimierungs- und
Auswertungsbereiche erreichen ließen. Tatsächlich testeten wir im Rahmen der Entwicklung des
Verfahrens eine Reihe von Parameterkombinationen auf ihre Eignung und wählten schließlich
die hier vorgestellte aus. Mit den so gewählten Parametern ergaben sich Abweichungen von <= 1
mmHg zwischen den originalen ICP-Kurven und den mittels der DIA aus den ABP-Kurven
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berechneten Approximationen. Um Verwechslungen zu vermeiden, sei betont, dass diese
Approximationskurven nicht identisch mit den durch das nICP-Verfahren berechneten nICP-
Kurven sind. Während der nICP-Erfassung wird vielmehr die DIA approximiert durch die
sogenannte nichtinvasive DIA (nDIA). Mittels der nDIA wird dann aus der ABP-Kurve die
nICP-Kurve berechnet. Somit ist die nICP-Kurve eine Approximation der oben erwähnten
Approximationskurve. Damit wird aber auch klar, warum es für unser Modell wichtig ist, dass
die ABPÆICP-DIA die ICP-Kurve möglichst präzise erfasst: Die DIA legt eine Obergrenze für
die Genauigkeit der nICP-Berechnung fest.
ii) Schritt 2: Berechnung der TCD-Kennwerte
Als TCD-Kennwerte dienten physiologisch sinnvoll erscheinende Parameter, die aus den beiden
Messkurven, FV und ABP berechnet wurden. In empirischen Untersuchungen wurde die
Eignung dieser Parameter geklärt. Die Eignungskriterien waren:
Eine hohe statistische Korrelation zwischen dem Parameter und dem Quotient ICP/ABP.
Ein gutes Zusammenwirken mit anderen TCD-Parametern, d.h. durch Hinzufügen zu den bereits
vorhandenen TCD-Kennwerten sollte sich der Korrelationkoeffizient und der Standardfehler bei
einer linearen Regression zwischen den TCD-Kennwerten und dem Quotienten ICP/ABP
deutlich verbessern. 
Möglichst geringe Redundanz der verwendeten TCD-Kennwerte. Getestet durch Berechnung
einer Spearman Korrelationsmatrix.
Höhere Genauigkeit bei den Verfahrenstests (Absolutwerte und ICP-Dynamik). 
Als geeignet für die Steuerung der DIA zwischen ABP- und ICP-Kurve erwies sich die DIA
zwischen ABP- und FV-Kurve (ABPÆFV-DIA). Sie besteht in der vorliegenden Arbeit aus 13
Koeffizienten (siehe Abschnitt 2.3) und stellt den Kern der verwendeten TCD-Kennwerte dar.
Die ABPÆFV-DIA lässt sich ähnlich berechnen wie im 1. Schritt beschrieben, nur dass hier die
FV-Kurve an Stelle der ICP-Kurve steht und statt 25 Koeffizienten 13 Koeffizienten zur
Darstellung der DIA verwendet werden. In ihrer Eigenschaft als Dirac-Impulsantwort stellen die
13 TCD-Kennwerte (f0, f1,..., f12) die Beziehung her zwischen der ABP- und der FV-Kurve durch
die Formel   
FVk = f0 *ABPk + f1 * ABPk-1 +   + f11*ABPk-11 + f12*ABPk-12 [2.16]
Der zeitliche Abstand zwischen den Auswertungspunkten ABPk, ABPk-1 , ABPk-2 , ..., ABPk-12
wurde wie bei der ABPÆICP-DIA in Abhängigkeit zur Herzfrequenz festgelegt. Er ist so
gewählt, dass die 13 Werte gleichmäßig über einen Herzzyklus verteilt liegen. Der
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Minimierungsbereich ist mit 14 Herzzyklen derselbe wie bei der ABPÆICP-DIA. Ähnlich wie
in Schritt 1 ergeben sich auch hier durch die gewünschten Eigenschaften der TCD-Kennwerte
die gewählten Größen.
Um geeignet für die Approximation der ABPÆICP-DIA zu sein, sind die folgenden
Eigenschaften der TCD-Kennwerte wichtig:
1. Unabhängigkeit von der Herzfrequenz
2. Sie sollten möglichst genau den Zusammenhang zwischen den Mittelwerten von FV und ABP
und die Abhängigkeiten zwischen FV- und ABP-Kurzzeitänderungen während eines Herzzyklus
beschreiben. Diese Informationen stellen die wesentlichen Steuerungsmechanismen für das
nICP-Verfahren dar und müssen daher durch die TCD-Kennwerte erfasst werden.  Eine Analyse
der Frequenzspektren oberhalb der Pulsfrequenz der Signale ABP und FV ergab, dass zur
vollständigen Erfassung der Pulskurven eine Abtastrate  von 13 oder mehr Werten pro
Herzzyklus notwendig war (siehe Abschnitt 2.3) und führte zur Wahl von 13 Koeffizienten zur
Darstellung der ABPÆFV-DIA. 
3. Sie sollte möglichst unempfindlich auf isolierte Artefakte bei der TCD und ABP-Messung
reagieren.
4. Die Anzahl der TCD-Kennwerte sollte möglichst gering sein. Die nICP-Erfassung beruht auf
der Approximation der ABPÆICP-DIA durch die TCD-Kennwerte (siehe Schritt 3). Die
Herleitung der Beziehung zwischen der ABPÆICP-DIA und der TCD-Kennwerte geschah über
multiple Regressionsanalysen, wobei jeweils alle TCD-Kennwerte als unabhängige Variablen
verwendet wurden. Um diese Analysen mit relativ kleinen Patientengruppen (ca. 20 Patienten)
sinnvoll durchführen zu können, musste die Anzahl der Freiheitsgrade, also der TCD-Kennwerte
klein gehalten werden.
Ausgehend von den Koeffizienten fi der ABPÆFV-DIA als Basismenge der TCD-Kennwerte
wurden diese zur Verbesserung der Schätzgenauigkeit in verschiedenen klinischen Studien
erweitert durch die Quadrate fi2 [Schmidt et al., 1999; 2000] oder durch die Quotienten fi /ABP
[Schmidt et al., 2002a/b]. 
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Abbildung 2.3.  Einige die FV und ihren Pulsverlauf beschreibende Parameter.
TST0.25 [s]  ist die Zeit zwischen aufsteigender und abfallender FV-Hüllkurve, gemessen auf einer viertel
Höhe zwischen sFV und dFV (Hanlo et al., 1995). * PAT0.5 ist die Zeit, so dass die blau und grün
schraffierten Flächen unterhalb der Pulskurve gleich sind. 
Die Parameter sind wie folgt definiert:
TST          = TST0.25 /  PL  *
RI     = (sFV-dFV) / sFV
PI             = (sFV-dFV) / mFV
PI_PIABP = PI / PIABP; wobei PIABP = (sABP-dABP) / mABP die Pulsatilität des Blutdrucksignals ist.
PAT         = PAT0.5 /  PL
Alle 4 definierten Parameter sind miteinander verwandt und ein Maß für die Ausprägung der Pulskurve.
Allgemein deutet eine starke Pulshaftigkeit des FV-Signals auf einen erhöhten ICP hin. Der






(FV Blutflussgeschwindigkeit, PI Pulsatilitätsindex, PL Pulslänge, RI Widerstandsindex, TST Trans
Systolic Time, PAT Pulse Area Time)

















Die Einführung der ABPÆFV-DIA als eine durch die Anzahl der Koeffizienten parametrisierten
Familie von Kennwerten entsprach dem Versuch, Schätzwerte für den ICP zu erhalten über eine
systematisierte Beschreibung der Beziehung zwischen dem ABP und der FV. Neben diesem
neuen Ansatz, sind aus der Literatur eine Reihe von teilweise empirisch erhobenen, teilweise aus
einfachen Modellierungen der cerebralen Hämodynamik hergeleiteten Parametern bekannt,
welche ausschließlich die FV und die Form ihres Pulsverlaufs beschreiben und signifikant mit
dem ICP-Wert korrelieren. Dazu gehören neben der mittleren FV (mFV) der systolische FV-
Spitzenwert (sFV), die enddiastolische FV (dFV), der Pulsatilitätsindex (PI = (sFV-dFV) /
mFV), der Widerstandsindex (RI= (sFV-dFV) / mFV) [Pourcelot, 1976; Klingelhöfer et al.,
1987a; b; 1988], die transsystolische Zeit (TST; engl.  trans systolic time) [Hanlo et al., 1995],
die Pulsbereichszeit (PAT; engl. pulse area time) [Schmidt, 2000, unveröffentlichte Studie],
sowie Koeffizienten der Fourierreihenentwicklung der FV [Aaslid et al., 1986]. In Abb. 2.3 und
2.4 werden die Definitionen dieser Parameter geometrisch dargestellt und physiologisch
interpretiert. Einige der aufgeführten Parameter wurden in früheren Untersuchungen miteinander
verknüpft und die Ergebnisse zur Schätzung des ICP verwendet. Beispiele dafür sind der
Quotient dFV/mFV [Czosnyka et al., 1998], der Quotient RI / mFV und der Term  mABP * RI /
mFV [Klingelhöfer et al., 1987a;b; 1988], oder mABP – (mFV / FV1) * ABP1 oder ähnlich
mABP – (mFV / (sFV-dFV)) * (sABP-dABP) [Aaslid et al., 1986;  Aaslid, 1992]. FV1, ABP1
bezeichnen die Koeffizienten der Pulsfrequenzanteile der Fourierreihenentwicklungen  von FV
und ABP. Der Einfluss des ICP auf die Form der FV-Pulskurve ist in Abb. 2.4 dargestellt.
Ähnlich wie im Schritt 1 testeten wir auch hier eine Reihe von Parameter-Kombinationen auf
ihre Eignung und wählten schließlich die vorgestellten Parameter aus. Die Eignung dieser
zusätzlichen Kennwerte zur nICP-Erfassung zeigte sich abhängig vom Erkrankungsbild der
Patienten. Bei Hydrocephalus-Patienten wurden als TCD-Kennwerte die ABPÆFV-DIA {fi},
deren Quadrate {fi2}, die Parameter TST, TST2, sowie die enddiastolische FV dFV gewählt
[Schmidt et al., 2000]. In der erwähnten Studie wurde die ABPÆFV-DIA durch 6 Koeffizienten
dargestellt, so dass insgesamt 15 TCD-Kennwerte zur Steuerung der nICP-Prozedur
Verwendung fanden. Eine höhere Anzahl von Koeffizienten der DIA wäre hier wegen der
begrenzten Anzahl von 21 untersuchten Patienten ungünstig gewesen. Bei SHT- oder
Schlaganfallpatienten bestanden die TCD-Kennwerte aus der 13-Koeffizienten ABPÆFV-DIA
{fi}, den 13 Quotienten {fi / ABP}, dem Pulsatilitätsindex PI und der Pulsdauer PL [Schmidt et
al.; 2202a/b]. 
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Abbildung 2.4. FV-Pulskurven eines Patienten mit einem ICP von 16 mmHg (oben) und 65 mmHg
(unten). Die untere Pulskurve zeigt die bei stark erhöhtem ICP typische Form der FV-Pulskurve (sog.
Hirndruck-Profil). Sie ist gekennzeichnet durch eine große Differenz zwischen systolischem und
diastolischem Wert, sowie einem schnellen Abfall der FV nach Erreichen des systolischen Spitzenwertes.
Man verifizert leicht, dass das Hirndruck-Profil gegenüber dem obigen Normaldruck-Profil mit den in
Abb. 2.6 beschriebenen Änderungen der FV-Parameter einhergeht:  TST VOL PIund  dFV Die
Verringerung des TST bei hohem ICP ist in der Abbildung deutlich zu erkennen.
iii) Schritt 3: Statistische Auswertung der Patientendaten zur Ermittlung des Zusammenhangs
zwischen DIA und den TCD-Kennwerten
Die TCD-Kennwerte aus Schritt 2 wurden verwendet, um die 25 Koeffizienten der ABPÆICP-
DIA aus Schritt 1 näherungsweise zu bestimmen. Dies geschah durch eine lineare Abbildung,
















einen 25 dimensionalen Vektor B, die über eine Sequenz von 25 multiplen Regressionsanalysen
(abhängige Variable: jeweils ein Koeffizient der ABPÆICP-DIA, unabhängige Variablen:
jeweils alle TCD-Kennwerte) aller Patientendaten ermittelt wurde. Durch Anfügen von B als
zusätzliche Spalte von A entsteht die (25 x (m+1)) Matrix AB, welche die Eigenschaften des
nICP-Verfahrens charakterisiert und dementsprechend nICP-Matrix genannt wird. Die durch
Multiplikation der TCD-Kennwerte mit der nICP-Matrix AB berechnete Approximation der
ABPÆICP-DIA wurde nDIA (nichtinvasive DIA) (nw0, nw1,..., nw24) genannt. Die nICP-Matrix
AB stellte über die Gleichung 
(w0, w1,..., w24)  (nw0, nw1,..., nw24) = A * (tcd0, tcd1,..., tcdm)t + B [2.17]
oder dazu äquivalent
(w0, w1,..., w24)  (nw0, nw1,..., nw24) = AB * (tcd0, tcd1,..., tcdm, 1)t [2.18]
die Beziehung zwischen den TCD-Kennwerten und der nDIA in der Form einer
patientenunabhängigen Abbildungsvorschrift her (Abb. 2.2). 
iv) Ablauf der nICP-Erfassung
Beim Patienten werden kontinuierlich und simultan der Blutdruck und die FV in der A. cerebri
media gemessen. In festen Zeitintervallen (z. B. von 10 Sekunden) werden aus der FV- und der
ABP-Kurve die TCD-Kennwerten berechnet. Mittels einer linearen Abbildung der TCD-
Kennwerte wird die ABPÆICP-DIA approximiert, welche die Blutdruckkurve in die nICP-
Kurve transformiert (Abb. 2.5). 
Eine Beschreibung und Diskussion der unter i) – iv) aufgeführten technisch-mathematischen
Aspekte der nICP-Erfassung wurde in einer Fachzeitschrift für Bioengineering veröffentlicht
[Schmidt et al., 1998].
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Abbildung 2.5. Steuerung der ABPÆICP DIA bei SHT-und Schlaganfallspatienten. Die ABPÆICP-DIA
wurde approximiert durch die Multiplikation der TCD-Kennwerte mit einer zuvor berechneten Matrix A
und der Addition eines konstanten Vektors B. Die angegebenen TCD-Kennwerte wurden bei SHT- und
Schlaganfallspatienten verwendet. Sie bestanden aus der ABPÆFV-DIA {fi}, den Quotienten {fi/ABP},
dem Pulsatilitätsindex PI und der Pulsdauer PL. 
2.4 Technische Modellparameter 
Zur Bestimmung einer geeigneten Auswertungsschrittweite (Abtastrate) der ABPÆFV-DIA
wurden bei diesen Signalen die Frequenzspektren oberhalb der Herzfrequenz untersucht. Dazu
wurden eine FFT über einen Herzzyklus von ABP und FV durchgeführt. Zur Reduzierung von
Signalstörgrößen wurde dabei ein über 10 aufeinanderfolgende Herzzyklen gemittelter
Herzzyklus analysiert. Aufgrund der hohen Änderungsdynamik des ABP und der FV erschien es
nicht sinnvoll, eine noch größere Anzahl von Pulsverläufen zur Mittelung heranzuziehen. Um
Informationen über die im Pulsverlauf vorkommenden Frequenzen zu erhalten, wurden die
reellen Koeffizienten A0, A1, ..., A10 einer Reihenentwicklung des Signals mittels
Kosinusfunktionen gemäß der Formel  




Ak cos (k 2S f0t + Mk) untersucht, wobei f0 die Herzfrequenz bezeichnete. 
Gemittelt über 52 Patienten, 45 SHT-Patienten und 7 Hydrocephalus-Patienten ergaben die
folgenden Werte der Fourier-Koeffizienten der Signale FV und ABP:
{ wi }  =   A  ( {tj}, {tj /ABP}, PI, PL )
Impulsantwort
ABP  ICP






{ tj } j = 0, ..., 12
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A0 (Mittelwert) 54.7 ± 26.0 89.5 ± 31.8
A1 27.5 ± 14.2 25.2 ± 14.4
A2 15.1 ± 6.4 15.4 ± 6.3
A3 8.7 ± 5.7 9.9 ± 4.4
A4 4.6 ± 3.3 5.3 ± 2.7
A5 3.0 ± 2.2 3.4 ± 1.9
A6 2.2 ± 2.1 2.5 ± 1.8
A7 1.3 ± 1.7 1.5 ± 1.5
A8 0.9 ± 1.2 0.8 ± 0.9
A9 0.6 ± 0.9 0.5 ± 0.5
A10 0.4 ± 0.7 0.3 ± 0.4
Tabelle 2.1 Fourier-Koeffizienten der über 52 Patienten gemittelten Signale von FV und ABP.
Als relevant wurde ein Frequenzanteil angesehen, wenn der zugeordnete Koeffizient Ak größer
als 1/10 von A1 (Anteil der Grundfrequenz) war. In diesem Sinne wurden die Frequenzen bis
einschließlich der Frequenz  5f0  (zugehöriger Koeffizient A5) als relevant betrachtet. Um diese
Frequenzen erfassen zu können, durfte nach dem Abtasttheorem [Mildenberger, 1988] die
Schrittweite maximal 1 / 10f0 ,  , also 1/10 der Pulsdauer T0 betragen. Nimmt man die Pulsdauer







 tk ∗ ABPn-k    , tk k-ter Koeffizient der ABPÆFV-DIA,
beeinflussen, so ergibt sich aus  der Gleichung p * T0 /10  =   T0 , die Gleichung p = 10. Damit
müssen für die Darstellung einer ABPÆFV-DIA mindestens 11 Koeffizienten verwendet
werden. Bei durchgeführten multiplen Regressionsanalysen zwischen dem Quotienten ICP/ABP
als abhängige Variable und den Koeffizienten tk der DIA als unabhängige Parameter zeigte sich
auf der Grundlage von 1828 Datenpaaren von 25 SHT-Patienten  eine Steigerung des
Korrelationskoeffizienten mit der Erhöhung der Anzahl der verwendeten DIA-Koeffizienten.
Bis zur Anzahl von 13 Koeffizienten zeigte eine Varianzanalyse die Signifikanz (p<0.001)
sämtlicher zur Approximation von ICP/ABP verwendeter DIA-Koeffizienten. Ab 14
Koeffizienten gab es nicht-signifikante Koeffizienten (Tab. 2.2). Aus diesem Grunde















Tabelle 2.2 Zusammenhang zwischen verwendeter DIA und der Eignung zur Abschätzung des
Quotienten ICP/ABP. Bei verschiedenen ABPÆFV-DIA mit 6 bis 20 Koeffizienten wurde jeweils eine
multilineare Regression zwischen den Koeffizienten und dem Quotienten ICP/ABP durchgeführt. Den
Regressionen zugrunde lagen 1828 Datenpaare von 25 SHT-Patienten. Die Regressionskoeffizienten und
die Standardabweichungen sind in den Spalten 2 und 3 aufgelistet. 
Aufgrund weiterer empirischer Untersuchungen wurden unter Gesichtspunkten von
Rechenaufwand, Genauigkeit und Stabilität (Gültigkeitsdauer + Toleranz gegenüber Artefakten)
der ABPÆFV-DIA das bei der Berechnung der DIA verwendete Minimierungsintervall
(=Intervall, während dessen der Abstand zwischen dem gemessenen und der mittels DIA
berechneten FV minimal ist) auf 14 Herzzyklen festgelegt, und ein







 tk ∗ ABPn-k    , tk k-ter Koeffizient der ABPÆFV-DIA,
die Signale ABPn und ABPn-p einen zeitlichen Abstand von einer Pulslänge haben.
2.5 Soft- und Hardwareimplementierung des nICP-Verfahrens
Zur Datenerfassung, zur Entwicklung, sowie zur Durchführung und Auswertung des nICP-
Verfahrens wurde ein Softwarepaket in der Programmiersprache C++ entwickelt. Das Programm
ist ablauffähig unter dem PC-Betriebssystem DOS und unter Windows. Alle in dieser Arbeit




3.1 Weitere physiologische Einflussparameter
In der einfachsten strömungsmechanischen Modellierung der cerebralen Hämodynamik stellt das
Gehirn einen Strömungswiderstand dar. Das Blut erreicht das Gehirn über die Artien und
verlässt es über die Venen. Der cerebrale Perfusionsdruck (=Durchblutungsdruck) bewirkt den
cerebralen Blutfluss (CBF). Der cerebrale Perfusionsdruck (CPP) ergibt sich aus der
Druckdifferenz zwischen den zuführenden und den ableitenden Gefäßen, d.h. der Differenz
zwischen arteriellem (ABP) und venösen Blutdruck (VBP). Es lässt sich zeigen, dass, aufgrund
der dünnen und druckpassiven Gefäßwände der Venen, der VBP in etwa dem Umgebungsdruck,
d.h. dem ICP, entspricht. Da sich der ICP mit Hilfe von Hirndrucksonden leichter messen lässt
als der VBP, wird der CPP in der Medizin über die Formel CPP = ABP – ICP berechnet. 
Abbildung 3.1. Blutkreislauf des Gehirns. das Bild zeigt in stark schematisierter Form das
intrakranielle System bestehend aus (von außen nach innen) den Schädelknochen, dem Liquor (blauer
Bereich), dem Gehirn, sowie Arterien und Venen zur Blutversorgung des Gehirns. Für die Durchblutung
des Gehirns (CBF) relevant ist die Druckdifferenz zwischen dem beim Gehirn ankommenden (arteriellen)
und dem vom Gehirn abfließenden (venösen) Blut. Diese Druckdifferenz wird cerebraler Perfusionsdruck










Der Strömungswiderstand des Gehirns (CR) errechnet sich aus dem Quotienten CPP/CBF:
CR = CPP / CBF = (ABP-ICP) / CBF, damit ergibt sich für den ICP die Gleichung
ICP = ABP – CR * CBF. [3.1]
Leider lassen sich weder CR noch CBF direkt messen, auch sind beide individuell abhängige
Größen, so dass Gl. 3.1 zunächst nur einen theoretischen Wert besitzt. 
Klinische Studien haben gezeigt, dass die mit Hilfe der transkraniell Doppler-sonografisch
erfassten Flussgeschwindigkeit (FV) in der A.media cerebri (MCA) in etwa proportional zum
CBF ist, sich somit also zur Abschätzung des CBF eignet. Eine Proportionalität setzt jedoch
einen in etwa gleichen Gefäßdurchmesser bei allen Patienten und eine Konstanz des
Durchmessers während physiologischer Beeinflussungen wie z.B. CO2-oder ABP-Änderungen,
voraus [Els et al., 1999; Kleiser et al., 1995; Valdueza et al., 1997]. Dies schließt jedoch
Patienten mit pathologischen Vasospasmen (krampfartige Kontraktionen der Gefäße) und
Gefäßstenosen (Verschlüssen) aus. Da wir zur nICP-Berechnung von der FV abgeleitete TCD-
Kennwerte benutzen, bilden Vasospasmen und Gefäßstenosen ein Ausschlusskriterium für die
Anwendbarkeit dieses Verfahrens.
Der CR wird wesentlich bestimmt durch den Durchmesser der kleinen Hirnarterien und –
arteriolen, die entsprechend auch cerebrale Widerstandsgefäße genannt werden. Diese Gefäße
(nicht zu verwechseln mit den oben genannten großen Hirnarterien wie die A.media cerebri,
deren Durchmesser annähern konstant bleibt) haben die Fähigkeit, im Sinne der CBF-
Regulierung ihren Gefäßdurchmesser zu verändern. Auf eine Absinken des CPP regieren sie mit
einer Vasodilatation und damit einer Verminderung des CR, bei einem Anstieg des CPP
kontrahieren diese Gefäße und erhöhen den CR. Dadurch bleibt der CBF konstant. Diesen
Mechanismus nennt man cerebrale Autoregulation (CA). Durch Verletzungen oder sonstige
Schädigungen im Gehirn kann die CA eingeschränkt oder auch vollständig zerstört sein. Der
Status der CA (SCA) beeinflusst gemäß Gl. 3.1 den Zusammenhang zwischen ICP, ABP und FV
und wirkt sich damit auf das nICP-Verfahren aus. In späteren Kapiteln wurden Ansätze zur
Entwicklung SCA-spezifischer Verfahren untersucht. Die Widerstandsgefäße reagieren nicht nur
bei Blutdruckänderungen, sondern auch bei Änderungen des CO2 Gasdrucks im arteriellen Blut
durch Vasokontraktionen bzw. –dilatationen. Diese Eigenschaft wird CO2-Reaktivität genannt
[Harper und Glass, 1965; Klingelhöfer und Sander, 1992; Widder et al., 1986]. Wie bei der CA
bezweckt die CO2-Reaktivität die Aufrechterhaltung der Sauerstoffversorgung des Gehirns bei
sich ändernden Bedingungen. Ein hoher CO2-Druck führt zur Vasodilatation, ein niedriger zur
Vasokontraktion. Der arterielle CO2-Druck ist ein weiterer Einflussfaktor des nICP-Modells und
muss, um bei allen Patienten vergleichbare Bedingungen zu schaffen, während der nICP-
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Berechnung in einem festgelegten Bereich liegen. Gewählt wurde der Bereich zwischen 30 und
40 mmHg. Dies entspricht dem Wertebereich, die dem sich der arterielle CO2-Druck bei
kontrolliert beatmeten (leicht hyperventiliert) sedierten Patienten mit Hirndruckproblematik
bewegt.
Nimmt man konstante Gefäßdurchmesser der großen Hirnarterien, sowie eine Proportionalität
der Strömungsgeschwindigkeiten in den Arterien zur FV an, so entsteht eine fester
Zusammenhang zwischen gemessener FV und dem CBF:
CBF = k * FV , [3.2]
Einfügen von Gl. 3.2 in Gl. 3.1 und Division durch ABP ergibt 
ICP / ABP = 1 – CR * k * FV / ABP. [3.3]
In einem späteren Abschnitt (4. Verfahrensvalidierung) wird gezeigt, dass der Quotient 
ICP / ABP der Summe Koeffizienten der ABPÆICP-DIA entspricht (Gl. 4.2), analog entspricht










Gl. 3.4 zeigt eine vereinfachte Analogie zum linearen Grundansatz des nICP-Verfahrens 
{wi} = A * ( {tj}  +  {tcdk} )  +  B , [3.5]
wobei die TCD-Kennwerte aus den ABPÆFV-DIA-Koeffizienten tj und weiteren Kennwerten
tcdk bestehen, und mag als Motivation für die gewählte Steuerung des nICP-Verfahrens durch
TCD-Kennwerte dienen.  
Des weiteren wurden bei der Erzeugung der nICP-Verfahren auf möglichst homogene
Krankheitsbilder der verwendeten Referenzgruppen geachtet. Es erschien sinnvoll, spezifische
Verfahren für die unterschiedlichen Krankheitsbilder mit Indikation des ICP-Monitorings, wie
z.B. SHT, Hydrocephalus, Schlaganfall, zu entwickeln und anzuwenden. 
Zusammenfassung
Die im nICP-Modell berücksichtigten Einflußparameter waren:
1. Der Gefäßstatus der großen Hirnarterien. Vasospasmen und Stenosen der extra- und
intrakraniellen hirnversorgenden Arterien bildeten ein Ausschlusskriterium für die
Verfahrensanwendung.
2. Der Status der cerebralen Autoregulation.
3. Der CO2-Druck des arteriellen Blutes.
4. Das Krankheitsbild des Patienten
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3.2 Patientenkollektive
Die Untersuchungen zur Verfahrensvalidierung wurden teilweise mit unterschiedlichen Daten
unterschiedlicher Patientenkollektive durchgeführt. Dies liegt zum einen daran, dass diese
Untersuchungen in verschiedenen Phasen der Verfahrensentwicklung und damit zu
verschiedenen Zeitpunkten mit unterschiedlichem verfügbaren Datenmaterial durchgeführt
wurden. So waren in der ersten veröffentlichten klinischen Studie [Schmidt et al., 1997] lediglich
11 Patienten verfügbar. Einige der Untersuchungen (z.B. 4.2 DurchgeführteTestläufe) dienten
zur Entscheidungsfindung beim Modelldesign (z.B.Wahl technischer Modellparameter) und
konnten schon aus Gründen der Performance besser mit einem reduzierten Datenmaterial
durchgeführt werden. Des weiteren wurde die gewählte Patientenpopulation in einigen Fällen
notwendigerweise durch den Gegenstand der Untersuchung beeinflusst (z.B. 4.3 Lumbaler
Infusionstest, 4.3.3 Cerebrale Autoregulation). 
Für die Verfahrensvalidierungen wurden die Signaldaten der folgenden Patientenkollektive
verwendet: 
1) 27 Patienten (Alter: 9-78 Jahre, mittl. Alter: 39 ± 21 Jahre, 20 männlich / 7 weiblich) mit
schweren SHT der neurochirurgischen Intensiveinheiten des Addenbrooke’s Hospital,
Cambridge, und der städtischen Klinik München-Bogenhausen.
2) 113 Patienten (Alter: 3-76 Jahre, mittl. Alter: 31 ± 16 Jahre, 90 männlich / 23 weiblich) mit
schweren SHT der neurochirurgischen Intensiveinheiten des Addenbrooke’s Hospital. Die
cerebrale Autoregulation war in 56 Patienten intakt und war gestört in 69. Die Anzahl der
untersuchten Patienten mit gestörter CA war ursprünglich 76, davon wurden 7 Patienten von
der Evaluierung ausgeschlossen, da sie entweder zweifelhafte oder Ausschlusskriterien
erfüllende Signale (z.B. FV > 100 cm/sec) zeigten. 
3) 21 Patienten (Alter: 34-78 Jahre, mittl. Alter: 61 ± 11 Jahre, 17 männlich / 4 weiblich) der
städtischen Klinik München-Bogenhausen. 
3.3 Methodik der Datenerhebung
Transkranielle Dopplersonographie
Für die Untersuchungen wurden gepulste Dopplersysteme (TC 2-64, EME, Überlingen;
PCDop842, Scimed, Bristol, U.K.) verwendet (Abb. 3.2) [Aaslid et al., 1982]. 
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Abbildung 3.2. Messung der FV in der rechten und linken MCA mittels transkranieller
Dopplersonographie.
Durch die Anwendung des gepulsten Dopplerverfahrens können bei einer Sendefrequenz von
2 MHz umschriebene Gefäßabschnitte in einem Abstand (Tiefe) zwischen 15 und 155 mm
von der Ultraschallsonde in definierten Schritten von jeweils 5 mm untersucht werden. Zur
Erstellung der FV-Kurve wurde die A. cerebri media (MCA) herangezogen. Patienten mit
einer FV über 100 cm/sec wurden wegen des Hinweises auf einen möglichen Vasospasmus
von einer Auswertung ausgeschlossen. 
Blutdruckmessung
Der Blutdruck wurde mit einem, in die A. radialis oder A. femoralis implantierten,
Druckaufnehmer (Gould Statham 23 ID, USA) erfasst und kontinuierlich und simultan mit
TCD und ICP auf ein Computersystem übertragen. Der Blutdruck wurde entweder direkt auf
dem Höhenniveau der MCA gemessen oder unter Berücksichtigung des Unterschiedes
zwischen Mess- und MCA-Höhe auf dieses Niveau umgerechnet. Im letzteren Fall war die
Messhöhe stets unterhalb des MCA-Niveaus und die Werte der Messkurve wurden um den




Die Messung des ICP geschah abhängig von der durchgeführten Studie mittels epiduraler,
intraventrikulärer oder intraparenchymer Messung. 
Epidurale Messung. Der intrakranielle Druck wurde mit einem epidural implantierten
Druckabnehmer mit Luftkammersonde, der Spiegelbergsonde vom Typ 1 [Schwarz et al., 1992]
(Fa. Spiegelberg, Hamburg, Deutschland) gemessen. Dieses Gerät eicht sich 1 mal pro Stunde
auf den Nullpunkt.
Intraparenchymale Messung. Der ICP wurde mittels einer intraparenchymal implantierten
Camino Faseroptiksonde (Camino Laboratories, San Diego, CA, USA) oder mittels einer
intraparenchymal implantierten Spiegelberg Luftkammersonde, Typ 3, (Fa. Spiegelberg,
Hamburg, Deutschland) gemessen.
Intraventrikuläre Messung. Der ICP wurde mittels einer intraventrikulär implantierten
Spiegelberg Luftkammersonde, Typ 3, (Fa. Spiegelberg, Hamburg, Deutschland) oder einer
Codman Faseroptiksonde (Codman Group Inc., Andover, MA, USA) gemessen.
Zum Test der Plausibilität der von den Messgeräten angezeigten Werte wurden die folgenden
Punkte verifiziert: 
1. Die Höhe des angezeigten ICP stimmte mit dem klinischen Gesamtbild des Patienten überein. 
2.  Eine Hochlagerung des Kopfes des Patienten führte zu einem Abfall des ICP.
3.  Das Absaugen der Atemwege führte zu einer kurzzeitigen kräftigen Erhöhung des ICP (nur
durchgeführt bei sedierten Patienten). 
Zu einem Ausschluss des Patienten wegen im obigen Sinne nicht plausibler ICP-Messwerte kam
es ausschließlich bei der epiduralen Messmethode. 
Aufzeichnung und Auswertung der Kurven
Die TCD-, Blutdruck- und ICP-Kurven wurden mittels Analog / Digital Wandlerkarten (DAP
2400 / Fa. Microstar Laboratories, Bellevue, WA 98004, USA; in Cambridge: DTA2814,
Data Translation, Marlboro, CA, USA) auf PCs aufgezeichnet und dort ausgewertet. Die
Software zur Datenerfassung und Analyse wurde selbst erstellt. Als Programmiersprache
wurde C++ verwendet [Schmidt et al. 1997; in Cambridge: Zabolotny et al., 1994]. Die
Aufnahmefrequenz betrug zwischen 25 und 100 Hz. Die notwendigen mathematischen und
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statistischen Berechnungen wurden durch ein Software-Tool (Real Time Graphics &
Measurement Tools / Quinn Curtis) unterstützt.
3.4 Fehlerquellen bei der Datenerhebung
Messfehler entstehen im wesentlichen bei der Erfassung der physiologischen Signale FV, ABP
und ICP. Grundsätzlich beeinflussen solche Fehler sowohl die Validität des Modells, indem
fehlerhafte Referenzdaten zum Modellaufbau herangezogen werden, als auch den Prozess der
Modellvalidierung, indem die ICP-Vergleichswerte oder auch die zur nICP-Berechnung
herangezogenen ABP- und FV-Signale fehlerbehaftet sind. Ein Problem bei der Einschätzung
des Einflusses dieser Größen auf die Validität des vorgestellten Modells liegt darin, dass es in
der Literatur nur sehr ungefähre Daten über die Häufigkeit des Auftretens und das Ausmaß der
möglichen Messfehler gibt. Trotzdem soll an dieser Stelle der Versuch unternommen werden,
einige mögliche Fehlerquellen aufzuzeigen und deren Auswirkung auf das ICP-Modell
semiquantitativ abzuschätzen. 
Eine prinzipielle Unschärfe bei der Beurteilung des nICP-Verfahrens ergibt sich aus der
Verwendung von implantierten ICP-Sonden zur Bestimmung der ICP-Referenzwerte. Zwar
wurde in den Richtlinien der amerikanischen Trauma-Guidelines [Bullock et al., 1995], für die
ICP-Messungen eine Genauigkeit von ±2 mmHg bei einem ICP bis 20 mmHg, und von ±10 %
bei Werten darüber gefordert, tatsächlich aber werden diese Werte i.A. nicht einmal in vitro
erreicht [Aschoff und Steiner, 1999]. In vivo muss realistischerweise mit dem doppelten Fehler
gerechnet werden. Und dies gilt auch nur, wenn man verlässliche Verfahren, wie die
intraventrikuläre oder die parenchymale ICP-Messung, zugrunde legt. Bei der epiduralen
Messung hat der Autor es immer wieder erlebt, dass die angezeigten Messwerte vom klinischen
Personal als unsinnig eingeschätzt und ignoriert wurden, weil bei stabilem Allgemeinzustand des
Patienten hoch pathologische bis letale ICP-Werte angezeigt wurden. Aus dem bisher
Ausgeführten wird klar, dass eine Einschätzung des nICP-Verfahrens bestenfalls bis zu einer
Genauigkeit von 4 mmHg oder 20% des „tatsächlichen“ Druckes möglich ist. Geringere
Abweichungen vom Referenzwert deuten nicht unbedingt auf eine höhere Genauigkeit hin und
sind daher nicht aussagekräftig. Eine weitere Problematik besteht darin, dass der ICP nicht im
gesamtem Hirnbereich gleich sein muss, sondern dass lokale Druckdifferenzen auftreten können.
Das Gehirn ist in sogenannte Kompartimente, mit möglicherweise unterschiedlichen Drücken,
unterteilt. Während bei der invasiven ICP-Messung der ICP punktuell an der Stelle, wo die ICP-
Sonde sitzt gemessen wird, beeinflusst die ICP-Verteilung des gesamten von der MCA
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versorgten Hirnbereiches das Strömungsprofil der MCA und damit über den auf die FV-und
ABP-Signale aufsetzenden Berechnungsalgorithmus den nichtinvasiv geschätzten ICP. Die
Tatsache, dass die Druckverteilung eines großen Hirnareals den vom nichtinvasiven Verfahren
gelieferten ICP bestimmt, kann durchaus als ein Vorteil gegenüber der punktuellen invasiven
Methode angesehen werden. Bei der Validierung des nICP-Verfahrens gegenüber der ICP-Sonde
ist dies jedoch eine weitere Fehlerquelle. Aufgrund der im Gehirn bestehenden Druckdifferenzen
würden auch bei einem Vergleich zweier ICP-Sonden, in der rechten und in der linken
Hirnhemisphäre implantiert, Unterschiede bis zu 10 mmHg entstehen [Aschoff und Steiner,
1999; Bundgaard und Cold, 2000; Mindermann et al., 1992; Wolfla et al., 1996; 1997; 1998].
Bei den Patienten des Cambridger Krankenhauses, von denen der Großteil des hier untersuchten
Datenmaterials stammt, wurden die invasive ICP-Messung und die Doppler-sonographische FV-
Messung in unterschiedlichen Hirnhemisphären durchgeführt. 
Auf Grund dieser Überlegungen wird geschätzt, dass der ICP-Referenzwert mit einer
Ungenauigkeit von ± 4 mmHg oder 20%, je nach dem was größer ist, behaftet ist. Berücksichtigt
man weiterhin die potenziellen Druckdifferenzen zwischen den Hirnhemisphären, sowie den
Unterschied zwischen der punktuellen Druckmessung mittels ICP-Sonde und des durch die
Druckverteilung eines großen Teils der Hirnhemisphäre bestimmten nICP, so wird die
grundsätzlich erreichbare Genauigkeitsgrenze bei etwa 6 bis 10 mmHg Abweichung zwischen
ICP und nICP liegen. Unter dem Begriff Abweichung soll, wenn dieser nicht weiter spezifiziert
ist, das 95-te Quantil der absoluten Messwertdifferenzen zwischen ICP und nICP (95%'ICP)
verstanden sein.  Eine Abweichung von z.B. 6 mmHg des nICP vom ICP-Referenzwert bedeutet
dem entsprechend, dass 95% aller Vergleichspaare um maximal 6 mmHg voneinander
differieren. Diese Überlegungen beziehen sich ausschließlich auf die Grenze der grundsätzlich
erreichbaren Genauigkeit des nICP-Verfahrens und berücksichtigt nicht die Auswirkungen
eventueller zusätzlicher Messfehler bei der Erfassung des Blutdrucks und der
Flussgeschwindigkeit. Bezieht man diese Messfehler bei der Signalerfassung am Patienten mit in
die Genauigkeitsüberlegungen ein (siehe Weitere Messfehler), so dürfte die erreichbare
Genauigkeit schließlich zwischen 8 und 10 mmHg liegen. Es soll noch einmal erwähnt werden,
dass diese Abschätzung für den ungünstigsten Fall gilt, in dem die Hirnhemisphären einen
unterschiedlichen Druck aufweisen, die invasive ICP-Referenzmessung fehlerhaft ist, und bei
der Doppler bzw. ABP-Messung weitere Fehler entstehen. 
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Weitere Messfehler
Der Einfluss der hier beschriebenen Fehlerquellen auf die Messgenauigkeit ist schwierig zu
quantifizieren und ist in der Fehlerabschätzung des vorhergehenden Kapitels bereits enthalten.
Allgemein erhöht die psychisch belastende Atmosphäre einer Intensivstation die
Fehlerbereitschaft des die Datenerfassung durchführenden Personals. Die hier beschriebenen
Fehler entstehen bei der Messung von FV und ABP. Die Doppler-sonographische Bestimmung
der Blutströmungsgeschwindigkeit geschieht über die Frequenzverschiebung des von den
Blutkörperchen der beschallten Arterie reflektierten Ultraschallsignals. Die Frequenzänderung
beruht auf dem aus der Physik bekannten Doppler-Effekt und ist proportional zur
Geschwindigkeit der reflektierenden Korpuskel. Weitere Einflussgrößen für die gemessene FV
sind der Beschallungswinkel (der Winkel in dem die Sonde zur zum untersuchten Gefäß steht)
und die Beschallungstiefe (legt den Abschnitt des Gefäßes fest, in dem gemessen wird). Als
Konvention werden bei der Doppler-sonographischen Messung der Sondenwinkel und die
Beschallungstiefe so gewählt, dass die größtmögliche BFV gemessen wird, das ist dann der Fall,
wenn das Ultraschallsignal möglichst frontal auf den Blutstrom trifft. Wie weit diese optimale
Einstellung beim jeweiligen Patienten erreicht wird, hängt u. a. von der Erfahrung und dem
Geschick des Untersuchers ab, der durch Ausprobieren die optimale Einstellung finden muss.
Systematische Fehler entstehen durch individuelle anatomische Unterschiede bei den Patienten,
die sich in einem anderen Verlauf der Hirnarterie und damit einem anderen Winkel zum
Schädelknochen ausdrücken. Es gibt Patienten, bei denen eine frontale Beschallung aufgrund
ihrer Anatomie nicht möglich ist. Bei einem schräg zum Gefäß auftreffenden Ultraschallsignal
vermindert sich der so gemessene FV-Wert zum tatsächlichen um den Faktor des Kosinus des
Auftreffwinkels. Für den Untersucher ist dieser Winkel nicht bestimmbar und damit dieser
Fehler nicht erkennbar.
Individuelle Einflüsse ergeben sich auch aus den möglicherweise unterschiedlichen
Gefäßdurchmessern der MCA. Bei gleicher cerebraler Blutströmung (Blutvolumen pro
Zeiteinheit) variiert die FV mit dem jeweiligen Durchmesser des Blutgefäßes. Aufgrund von
Untersuchungen, die auf eine relative Konstanz des MCA-Durchmessers beim Menschen
hinweisen, gilt inzwischen die BFV als Indikator für die Blutströmung [Lindegaard et al., 1987;
Newell et al, 1994]. Im Vergleich zu den bislang aufgeführten Fehlerquellen dürfte hier der
Fehler weniger gravierend und von geringem Einfluss auf die Verlässlichkeit des nICP-
Verfahrens sein. 
Ein unvermeidbarer systematischer Fehler liegt in der Lokalisierung der Blutdruckmessung. In
dem nICP-Verfahren wird der ICP berechnet aus dem Zusammenhang zwischen der
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Blutströmungsgeschwindigkeit (FV) in der MCA und dem diese Strömung erzeugenden
Blutdruck. Der theoretisch beste Ort für die ABP-Messung wäre daher die MCA selber, denn
relevant für die dortigen Strömungsverhältnisse ist der dort herrschende Blutdruck. Eine ABP-
Messung in den Gehirnarterien verbietet sich jedoch wegen ihrer massiven Invasivität. In der
klinischen Routine der Intensivstationen wird der ABP in der A. radialis (Handgelenk) oder auch
der A. femoralis (Leistenbeuge) gemessen. Dieser Druck wird, angeglichen an das Höhenniveau
der MCA, für die Berechnung des nICP herangezogen. Je nach Zustand der Gefäße des Patienten
differiert das Druckprofil zu dem des cerebralen ABP. Insbesondere kann die Pulsatilität in den
peripheren Gefäßen gegenüber den cerebralen Arterien gedämpft sein. 
Bei der Messung des ABP wird der Druck mittels Wassersäule in einer Kanüle an den
Druckwandler übermittelt und dort in ein elektrisches Signal umgewandelt. Fehlerquellen liegen
in einem möglichen Drift des Nullpunktes der Druckmessung. Da im Rahmen der klinischen
Routine jedoch häufig „Nullabgleichungen“, d.h. Eichungen des Messgerätes auf den
atmosphärischen Druck als Nullpunkt, dürfte dieser Fehler vernachlässigbar sein. An der in der
Arterie liegenden Kanüle kann sich mit der Zeit geronnenes Blut anlagern oder es kann sich Luft
in der Kanüle zwischen dem arteriellen Zugang und dem Druckwandler befinden. Beides sind
Störquellen, die eine korrekte Messung verhindern und führen zu einer Dämpfung der ABP-
Pulskurve, sowie zu einer fehlerhaften Verringerung des mittleren Druckes. Beide Fehler lassen
sich durch eine Überprüfung der Apparatur vor der Aufzeichnung erkennen und beheben. Im
nachhinein lassen sich an der charakteristischen Form der gestörten ABP-Pulswelle
(Dreieckswelle) starke Störungen dieser Art erkennen. Daten, wo solche Störungen zu vermuten
waren, wurden nicht in die Auswertungen einbezogen. 
Insgesamt kann man bei der ABP-Messung von in der klinischen Praxis akzeptierten
Messfehlern zwischen ±5% und ±10% ausgehen [Aschoff und Steiner, 1999]. In einem in Abb.
3.3 gezeigten typischen Beispiel bewirkt eine ABP-Schwankung von ±10% eine nICP-Änderung
von ca. ±17%. 
Eine weitere Fehlerquelle, die sich allerdings jeder Quantifizierung entzieht, besteht in der
psychischen Belastung dessen, der Messungen auf einer Intensivstation durchführt. Aus eigener
Erfahrung weiß der Autor, dass im Umfeld von Schwerstkranken, die permanent von Ärzten und
Pflegepersonal versorgt werden, bei der Durchführung der Messung wesentlich mehr Fehler
gemacht und Kontrollen vergessen werden als in einem menschenleeren Labor. Ein Patient im
Nebenbett, der mit dem Tode ringt, lässt niemanden unbeeinflusst. Unvorhergesehene
Ablenkungen und notwendige Unterbrechungen wegen therapeutischer Maßnahmen am
Patienten während der Aufzeichnungen sind auf einer Intensivstation der Normalfall. 
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Abbildung. 3.3.  Beispielhafte Demonstration der Auswirkungen von ABP-Messfehler auf das Ergebnis
der nICP-Berechnung. Verglichen wird die aus FV und ABP berechnete nICP-Kurve mit den mittels 10%
erhöhten und 10% verminderten ABP-Werten berechneten nICP-Kurven (Kanäle 4 – 6). Bei den 4
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Bei der Erfassung von FV, ABP und ICP können große Messfehler entstehen. Die aufgrund
dieser Fehler potenziell in 95% aller Vergleiche erreichbare minimale Abweichung zwischen
ICP-Referenzwert und nICP-Wert wird als zwischen 8 und 10 mmHg liegend abgeschätzt.  
4.  Verfahrensvalidierung
4.1 Allgemein
Bei der Beurteilung des nICP-Verfahrens orientierten wir uns an den Richtlinien der
amerikanischen Trauma-Guidelines [Bullock et al., 1995], die für die ICP-Messung
Fehlertoleranzen von maximal ±2 mmHg im Hirndruckbereich bis 20 mmHg, und von maximal
±10 % bei Hirndruckwerten über 20 mmHg vorsahen. Wie bereits im vorherigen Kapitel
ausgeführt, erschien diese Anforderung sehr hoch [Aschoff und Steiner, 1999] und konnte damit
nicht als Voraussetzung für einen klinischen Einsatz eines ICP-Messverfahrens angesehen
werden. Trotzdem lieferten die Trauma-Guidelines zumindest Orientierungswerte. In der oben
zitierten Arbeit von Aschoff und Steiner wurde eine ICP-Fehlerbreite von ±4 mmHg als
ausreichend für den Einsatz in der klinischen Routine, und eine ICP-Fehlerbreite von ±6 mmHg
als ausreichend für ein Minimalmonitoring angegeben. Diese Werte erschienen realistischer
sowohl bezüglich der Messgenauigkeit der gegenwärtig verwendeten Hirndrucksonden, als auch
bezüglich der Möglichkeiten einer nichtinvasiven ICP-Erfassung.
Der Nachweis der Tauglichkeit des nICP-Verfahrens sollte über den Nachweis der Äquivalenz
zu einem als Standard anerkannten invasiven ICP-Messverfahren geschehen. Als Gold Standard
wurde die intraventrikuläre ICP Messung angesehen (Trauma-Guidelines). Ebenfalls in den
Trauma-Guidelines wurde die intraparenchymale ICP-Messung als ähnlich (±2 mmHg
Abweichung) zum intraventrikulären Verfahren eingeschätzt. Ein Fehler bei der nICP Messung
bedeutete in unserem Fall, eine Abweichung des nICP-Wertes von einem intraventrikulär oder
intraparenchymal erhobenen Messwert. Zur Beurteilung des nICP-Verfahrens diente somit die
invasive ICP-Messung als Referenz, die aufgrund der höheren Messgenauigkeit, wenn möglich,
mittels intraventrikulär oder intraparenchymal implantierter Hirndrucksonde (Abb. 4.1)
durchgeführt wurde. Lediglich bei der ICP-Messung an wachen Hydrocephalus-Patienten
(Schmidt et al., 2000) wurde die ICP-Messung mit der für den Patienten angenehmeren, jedoch
ungenaueren Methode der epiduralen Messung durchgeführt, bei der die ICP-Sonde zwischen
der harten Gehirnhaut (Dura Mater) und dem Schädelknochen platziert wird.
Das nICP-Verfahren wurde mittels Patientendaten der ihr entsprechenden Krankheits-Kategorie
(z.B. SHT, Hydrocephalus) getestet. Diese Patientendaten wurden jedoch ebenfalls für die
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Entwicklung des nICP-Verfahrens (d.h. für die Berechnung der nICP-Matrix AB, mit deren Hilfe
aus den TCD-Kennwerten die ABPÆICP-DIA näherungsweise bestimmt wird) verwendet. Der
nICP-Verfahrenstest sollte Aufschluss über Eignung des nICP-Verfahrens zur Abschätzung des
Hirndrucks des Patienten geben. Um aussagekräftige Ergebnisse zu erhalten, durfte daher eine
für den Verfahrenstest benutzte Patientenableitung nicht gleichzeitig für die Entwicklung der zu
testenden nICP-Verfahrens herangezogen werden. Aus diesem Grunde wurde das nICP-
Verfahren mittels der sogenannten Kreuzvalidierung getestet: Bei jedem Patienten wird das zu
testende nICP-Verfahren aus den Daten aller restlichen Patienten generiert. Damit hatte dieser
Patient keinen Einfluss auf die Erzeugung des nICP-Verfahrens. Anhand der FV- und ABP-
Signale des Patienten wurde der nICP berechnet und mit dem invasiv gemessenen ICP
verglichen. 
Lediglich für Vortests des nICP-Verfahrens wurde genau eine nICP-Matrix AB aus der
Gesamtheit aller Patientendaten generiert und bei jedem Patienten auf die Abweichung vom
gemessenen ICP getestet. Diese Vortests waren in der Durchführung deutlich weniger aufwendig
als die Kreuzvalidierungen, der Nachteil lag in der bereits erwähnten Tatsache, dass die
Testdaten bei der Erzeugung des nICP-Verfahrens verwendet wurden. Die Ergebnisse der
Vortests waren damit immer zu etwas höherer Genauigkeit hin verfälscht. Vortests erlaubten
eine erste Abschätzung des nICP-Verfahrens und dienten u.a. als Möglichkeit zur Erkennung
und zum Ausschluss untauglicher nICP-Verfahren (charakterisiert durch die verwendeten TCD-
Kennwerte oder die zugrundeliegende Patientenreferenzgruppe. 
Als weiteres Vorabkriterium für die Einschätzung des nICP-Verfahrens wurde der bei der
Regressionsanalyse zwischen den TCD-Kennwerten und dem Quotienten ICP / ABP (
Signalwerte jeweils gemittelt über 10 Sekunden) sich ergebende Korrelationskoeffizient R
herangezogen. Der Korrelationskoeffizient war ein Maß für die Eignung der TCD-Kennwerte
zur Berechnung des ICP aus dem ABP. Er diente damit insbesondere als ein Maß für die
Homogenität des zugrunde gelegten Patientenkollektivs, d.h. er zeigte auf inwieweit es möglich
war, eine für alle einbezogenen Patienten gültige lineare Beziehung zwischen den verwendeten
TCD-Kennwerten und den ICP / ABP Quotienten zu formulieren. 
Es sei daran erinnert, dass zur Generierung des Verfahrens mittels einer Sequenz von
Regressionsanalysen ein linearer Zusammenhang zwischen den TCD-Kennwerten und den
Koeffizienten der ABPÆICP-DIA hergestellt wird. Dass dennoch das Ergebnis einer
Regressionsanalyse zwischen den TCD-Kennwerten und dem Quotienten ICP / ABP Aufschluss
über die Qualität des erstgenannten Prozesses gibt, wird durch die folgenden Überlegungen
plausibel, die den Zusammenhang zwischen dem Quotienten ICP / ABP und der DIA erläutern:
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1. Mit großer Näherung gilt die Gleichung: 







, wi sind die Koeffizienten der ABPÆICP-DIA, n = 25:







Für den ICP, gemittelt über den durch die Anzahl von m Messpunkten beschriebenen Zeitraum
von 10 Sekunden (bei einer Aufnahmefrequenz von 25 Hz: m = 250), gilt dann 
























wi * ABP [4.2]
Da bei einer Mittelung über 10 Sekunden die Pulsschwankungen verschwinden, wird der




ABPk-i als näherungsweise unabhängig vom Index i angesehen, und es






wi und damit Gleichung [4.1]. Im Weiteren sei mit
approx( x ) die mittels linearer Regression durchgeführte Näherung an den Wert x bezeichnet. In
dieser Notation ergibt sich dann die Sequenz von näherungsweisen Gleichungen: 












approx ( wi ) = approx (ICP) / ABP. [4.3]
Das 1. Gleichheitszeichen ergibt sich aus Gl. [4.1], das 2. Gleichheitszeichen folgt aus der
Linearität des Regressionsprozesses, das letzte Gleichheitszeichen gilt in Analogie zu Gl. 4.2,
wenn man wi durch approx ( wi ) ersetzt. 
Gütekenngrößen
Bei der Auswertung der Testläufe wurden 10-Sekunden Mittelwerte des gemessenen und des
berechneten ICP (mICP, mnICP) miteinander verglichen. Berechnet wurden die
Absolutdifferenzen der Mittelwerte. Nicht berücksichtigt wurden Differenzquadrate, da in
diesem Fall kurzzeitige starke Abweichungen übergewichtet werden. Solche Abweichungen sind
klinisch irrelevant und entstehen unter anderem während pflegerischer Maßnahmen am
Patienten. Als Parameter zur Beschreibung Verfahrensgenauigkeit wurden der Mittelwert und
das 95% Quantil der Absolutdifferenzen von mICP und mnICP (∆ICP und 95%∆ICP)
verwendet. Gemittelt wurde dabei jeweils über die gesamte Zeitdauer der Patientenableitung.
Die Signifikanz von Unterschieden im ∆ICP bei den untersuchten Modellvarianten wurde mit
Hilfe des gepaarten Wilcoxon Rang Tests [Sachs, 1992] untersucht. Im Gegensatz zum
- 38 -
gebräuchlicheren t-Test setzt der Wilcoxon Test keine Normalverteilung der Paardifferenzen
voraus. Die Prüfung auf Normalverteilung lieferte unklare Ergebnisse, insbesondere lag in den
ersten 10 Testläufen die Anzahl der betrachteten Fälle (N=27) unter dem kritischen Umfang von
30 Fällen. 
4.2  Durchgeführte Testläufe
4.2.1 Testläufe 1 - 10
Die Testdaten stammen von 27 Patienten mit schweren Schädel-Hirn-Traumen der
neurochirurgischen Intensiveinheiten des Addenbrooke’s Hospital, Cambridge, und der
städtischen Klinik München-Bogenhausen. Die herangezogenen Patienten zeigen durchweg eine
gestörte Autoregulation. Zur Berechnung der nICP-Matrix AB standen Kennwerte zu insgesamt
2466 Evaluierungszeitpunkten der Patientendaten zur Verfügung.
Getestet auf ihren Einfluss auf die ICP-Schätzgenauigkeit wurden verschiedene Typen und
Kombinationen von TCD-Kennwerten, unterschiedliche Patientenkollektive zur
Verfahrensgenerierung, Änderungen der Schrittweiten bei der Berechnungen der DIA der
Signale, sowie ein geglättetes Verfahren zur Aktualisierung der ABPÆICP-nDIA. Insgesamt
wurden 10 Testläufe durchgeführt. 
Zunächst bestanden die TCD-Kennwerte aus den Koeffizienten der ABPÆFV-DIA. Die
Regressionsanalyse zwischen dem Quotient ICP/ABP als abhängige Variable und den 13 DIA-
Koeffizienten als unabhängige Variable zur Erzeugung des nICP-Verfahrens ergab einen
Korrelationskoeffizienten von R = 0.73 mit einer Signifikanz von P<0.001. Der Regression lagen
2466 Datenpaare zugrunde. 
Testlauf 1. Mit einer aus dem kompletten Datensatz sämtlicher Patienten berechneten nICP-
Matrix AB wurde der erste Testlauf durchgeführt. Als TCD-Kennwerte zur Steuerung der nICP-
Berechnung wurde eine ABPÆFV-DIA mit 13 Koeffizienten verwendet. Im Mittel ergab sich
ein ' ICP von 8.3 ± 6.0 mmHg (Tab. 4.1).
Im Abschnitt 3.5 Fehlerquellen bei der Datenerhebung wurde auf die große Fehleranfälligkeit
der Signalerfassung hingewiesen. Daher bestand die Möglichkeit, dass einige der
aufgezeichneten Signaldaten der Patienten im Kollektiv fehlerhaft waren und einen negativen
Einfluss auf die Testergebnisse hatten. Es erschien daher sinnvoll zu untersuchen, ob es möglich
wäre durch das Aussortieren von Patienten die Genauigkeit des Verfahrens in signifikanter
Weise zu erhöhen. Das weitere Vorgehen war von der Vorstellung geleitet, dass fehlerhaftes
Datenmaterial zu einer Störung der Korrelation zwischen TCD-Kennwerten und der ABPÆICP-
DIA führen sollte, und dass über diese Eigenschaft „Fehler-Patienten“ identifizierbar wären.
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Dem entsprechend wurden jeweils 3 Patienten in allen möglichen Kombinationen aus dem
Kollektiv entfernt, die Regressionsanalysen durchgeführt und die Korrelationskoeffizienten R






  multiple Regressionen miteinander verglichen.
Für die weiteren Untersuchungen wurden die Daten derjenigen 3 Patienten als potenziell
fehlerhaft angesehen, deren Ausschluss aus dem Gesamtkollektiv zum höchsten
Korrelationskoeffizienten (R= 0.85) führte. 
Testlauf 2. Die nICP-Matrix AB wurde aus dem um 3 Patienten verminderten Gesamtkollektiv
berechnet. Die 3 Patienten waren so gewählt, dass der Korrelationskoeffizient bei der Erzeugung
von AB maximal war (R=0.85). Als TCD-Kennwerte zur Steuerung des nICP-Verfahrens
wurden die 13 Koeffizienten einer ABPÆFV-DIA verwendet. Bezogen auf das Kollektiv von
nunmehr 24 Patienten verringerte sich der Fehler ' ICP gegenüber 7.64 mmHg im Testlauf 1 auf
7.00 mmHg. Diese Verringerung war nicht signifikant (P = 0.33) (Tab. 4.1). 
In den Testläufen 1 und 2 waren die Testpatienten gleichzeitig Teil des Patientenkollektivs,
welches zur Generierung der nICP-Matrix des zu testenden nICP-Verfahrens verwendet wurde.
Die klinische Tauglichkeit des Verfahrens lässt sich jedoch nur nachweisen, wenn der
Testpatient keinen Einfluss auf die Verfahrensgenerierung hatte. Dazu wurde im 3. Testlauf eine
Kreuzvalidierung durchgeführt. 
Testlauf 3. Pro Patient wurde der nICP jeweils mit Hilfe der aus dem restlichen
Patientenkollektiv (26 Patienten) generierten nICP-Matrix berechnet. Damit wurden für diesen
Testlauf 27 verschiedene nICP-Verfahren erzeugt. Als TCD-Kennwerte zur Steuerung des nICP-
Verfahrens wurde eine ABPÆFV-DIA mit 13 Koeffizienten verwendet. Der sich in Testlauf 3
ergebende mittlere ' ICP von 10.4 mmHg lag signifikant (P<0.001) über dem entsprechenden
Wert des Testlaufes 1 (8.3 mmHg). 
Testlauf 4. In Analogie zu Testlauf 2 war das Gesamtkollektiv war um 3 Patienten vermindert.
Diese waren so gewählt, dass der Korrelationskoeffizient bei der Erzeugung von AB aus dem
verbleibenden Gesamtkollektiv von 24 Patienten maximal war (R=0.85). Die nICP-Berechnung
wurde pro Patient jeweils mit dem aus den Daten der restlichen 23 Patienten (entfernt waren die
oben erwähnten 3 Patienten und der aktuell zu testende Patient) erzeugten Verfahren (nICP-
Matrix AB) durchgeführt (Kreuzvalidierung). Als TCD-Kennwerte zur Steuerung des nICP-
Verfahrens wurde eine ABPÆFV-DIA mit 13 Koeffizienten verwendet. Der über 24 Patienten
gemittelte Fehler ' ICP zeigte gegenüber Testlauf 3 keine Veränderung und betrug wie dort 9.6
mmHg (Tab. 4.1). 
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Das Optimierungspotential durch die Einführung von weiteren TCD-Kennwerten war der
Untersuchungsgegenstand in Testlauf 5. 
Testlauf 5. Der nICP wurde mit einer festen nICP-Matrix (AB) für alle Patientendaten bestimmt.
AB wurden mittels der Daten des Gesamtkollektivs berechnet. Als insgesamt 19 TCD-
Kennwerte zur Steuerung des nICP-Verfahrens wurden eine ABPÆFV-DIA mit 13
Koeffizienten (f0, f1,..., f12) und als weitere 6 TCD-Kennwerte die Quotienten aus den ersten 6
DIA-Koeffizienten und dem ABP, f0/ABP, f1/ABD,..., f5/ABP, verwendet. Der mittlere Fehler
betrug 7.5 mmHg gegenüber 8.3 mmHg in Testlauf 1 (Tab. 4.1). Die Änderung war statistisch
nicht signifikant (P~0.2). 
Die selben 19 TCD-Kennwerte wurden in Testlauf 6 bei einer Kreuzvalidierung verwendet.
Testlauf 6. Die nICP-Berechnung geschah mittels Kreuzvalidierung. Als insgesamt 19 TCD-
Kennwerte zur Steuerung des nICP-Verfahrens wurden eine ABPÆFV-DIA mit 13
Koeffizienten (f0, f1,..., f12) und als weitere 6 TCD-Kennwerte die Quotienten aus den ersten 6
DIA-Koeffizienten und dem ABP, f0/ABP, f1/ABD,..., f5/ABP, verwendet. Der nICP-Fehler
verminderte sich nicht-signifikant auf 9.8 mmHg gegenüber 10.4 mmHg in Testlauf 3.
Wurden darüber hinaus auch noch die „störenden“ 3 Patienten aus dem Kollektiv entfernt
(Testlauf 7), erhöhte sich der über 24 Patienten gemittelte Fehler jedoch wieder gegenüber
Testlauf 3. 
Testlauf 7. Das Gesamtkollektiv war um 3 Patienten vermindert. Diese waren so gewählt, dass
der Korrelationskoeffizient bei der Erzeugung von AB aus dem verbleibenden Gesamtkollektiv
von 24 Patienten maximal war (R=0.85). Die nICP-Berechnung geschah mittels
Kreuzvalidierung. Als insgesamt 19 TCD-Kennwerte zur Steuerung des nICP-Verfahrens
wurden eine ABPÆFV-DIA mit 13 Koeffizienten (f0, f1,..., f12) und als weitere 6 TCD-
Kennwerte die Quotienten aus den ersten 6 DIA-Koeffizienten und dem ABP, f0/ABP,
f1/ABD,..., f5/ABP, verwendet. Der über 24 gemittelte Fehler betrug 10.0 mmHg gegenüber 9.6
mmHg in Testlauf 3 (Tab. 4.1).
Wenig Einfluss auf die Genauigkeit der nICP-Erfassung hatte die Änderung der Schrittweiten-
Strategie in Testlauf 8. Die Auswertungsschrittweiten zur Berechnung der ABPÆFV-DIA und
der ABPÆICP-DIA wurden dort fix und nicht mehr wie bisher relativ zur Pulsdauer gewählt.
Testlauf 8. Der nICP wurde mit einer festen nICP-Matrix (AB) für alle Patientendaten bestimmt.
AB wurden mittels der Daten des Gesamtkollektivs berechnet. Als insgesamt 13 TCD-
Kennwerte zur Steuerung des nICP-Verfahrens wurden die Koeffizienten einer ABPÆFV-DIA
(f0, f1,..., f12) verwendet. Die Auswertungsschrittweite wurde nicht in Abhängigkeit zur
Herzfrequenz, sondern für alle Patienten fest gewählt. Dabei waren die 13 Auswertungspunkte
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der ABPÆFV-DIA als TCD-Kennwerte gleichmäßig über 0.5 sec verteilt, und die 16
Auswertungspunkte der ABPÆICP-DIA waren gleichmäßig über 1.15 sec verteilt. Der mittlere
' ICP war mit 8.2 mmHg gegenüber 8.3 mmHg in Testlauf 1 nicht signifikant niedriger als in
Testlauf 1 (Tab. 4.1). 
Abbildung 4.1. nICP-Berechnung mit und ohne Glättung der Aktualisierung der ABPÆICP-DIA.
Das Bild zeigt einen Vergleich zwischen gemessenem ICP (oberes Signal) und berechnetem nICP
(mittleres und unteres Signal). Deutlich als Signalsprünge sind in der mittleren Kurve Zeitpunkte zu
erkennen, an denen die TCD-Kennwerte neu bestimmt wurden und daraus die neue ABPÆICP-DIA
berechnet wurde. Im unteren Signal erscheint dieser Übergang geglättet, da die aktuell verwendete
ABPÆICP-DIA als gewichtete Summe der aus den TCD-Kennwerten neu bestimmten und der bisherigen
DIA berechnet wurde. 
Während der nICP-Erfassung werden in festen Zeitabständen (i.A. 10 Sekunden) die TCD-
Kennwerte neu berechnet und zur Aktualisierung der ABPÆICP-DIA verwendet. Dies kann zu
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durch einen fließenden Übergang von der alten zur aktualisierten DIA erreicht werden (Abb.
4.1). Die aktualisierte DIA ermittelte sich dabei aus einer gewichteten Summe der neu
berechneten und der bisher verwendeten DIA. Als praktikabel erwies sich ein
Wichtungsverhältnis von 1 : 2 zwischen neu berechneter und bisheriger DIA, so dass die
aktualisierte DIA gemäß der Formel
ABPÆICP-DIAaktuell = 0.33 * ABPÆICP-DIAneu berechnet + 0.67 * ABPÆICP-DIAalt [4.4]
bestimmt wurde. Außer der Glättung der nICP-Kurven zeigten sich in den Testläufen 9 und 10
auch Verbesserungen der nICP-Verfahrensgenauigkeiten. 
Testlauf 9. Der nICP wurde mit einer festen nICP-Matrix (AB) für alle 27 Patienten bestimmt.
AB wurden mittels der Daten des Gesamtkollektivs berechnet. Als insgesamt 19 TCD-
Kennwerte zur Steuerung des nICP-Verfahrens wurden wie in Testlauf 5 eine ABPÆFV-DIA
mit 13 Koeffizienten (f0, f1,..., f12) und als weitere 6 TCD-Kennwerte die Quotienten der ersten 6
DIA-Koeffizienten mit dem mittleren ABP, f0/ABP, f1/ABD,..., f5/ABP, verwendet. Im
Unterschied zum Testlauf 5 wurde zur nICP-Bestimmung eine gemäß [Gl. 4.1] geglättete
ABPÆICP-DIA verwendet. Gegenüber dem “ungeglätteten” Testlauf 5 verringerte sich der
mittlere ' ICP-Werte von 7.5 mmHg auf 6.8 mmHg (P < 0.05) (Tab. 4.1).
Testlauf 10. Der nICP wurde mit einer festen nICP-Matrix (AB) für alle Patientendaten
bestimmt. AB wurden mittels der Daten des Gesamtkollektivs berechnet. Als insgesamt 13 TCD-
Kennwerte zur Steuerung des nICP-Verfahrens wurden die Koeffizienten einer ABPÆFV-DIA
(f0, f1,..., f12) verwendet. Die Auswertungsschrittweiten waren fest und genauso wie in Testlauf 8
gewählt. Wie in Testlauf 9 und im Unterschied zu Testlauf 8 wurde zur nICP-Bestimmung eine
gemäß [Gl. 4.1] geglättete ABPÆICP-DIA verwendet. Gegenüber dem “ungeglätteten”
Testlauf 8 verringerte sich der mittlere ' ICP-Werte von 8.2 mmHg auf 8.0 mmHg (P < 0.05)
(Tab. 4.1).
Zusammenfassung
Die Ergebnisse der Kreuzvalidierung waren signifikant schlechter als die mittels fester nICP-
Matrix erreichten nICP-Werte. Da nur die Kreuzvalidierung eine Einschätzung der Eignung des
nICP-Verfahrens zur ICP-Bestimmung erlaubt, muss diese vergleichsweise aufwendige
Validierunsmethode gewählt werden. Die Glättung der Wechsel der ABP-ICP-DIA führte zu
einer leichten, aber signifikanten, Erhöhung der ICP-Schätzgenauigkeit. Außerdem entspricht
eine kontinuierliche Veränderung der DIA mehr den physiologischen Gegebenheiten als ein




















1 8.3 ± 6.0 7.6 ± 5.6 27 feste nICP-
2 7.0 ± 5.4 24 13 Matrix
3 10.4 ± 7.6 9.6 ± 7.3 27 Kreuzvalidierung
4 9.6 ± 7.1 24 relativ Puls vollständig




6 9.8 ± 7.9 9.4 ± 7.5 Kreuzvalidierung
7 10.0 ± 8.4 24
8 8.2 ± 6.0 7.8 ± 5.7 13 feste nICP- fest
9 6.8 ± 5.6 6.5 ± 4.8 27 19 Matrix relativ Puls geglättet
10 8.0 ± 6.0 7.6 ± 5.7 13 fest
Tabelle 4.1 Übersicht der mittleren nICP-Fehler in 10 durchgeführten Testläufen. Die Verfahren
variierten bezüglich des Referenzkollektivs zur Erzeugung des nICP-Verfahrens (Spalte 4), den
verwendeten TCD-Kennwerten (13 Koeffizienten der ABPÆFV-DIA oder zusätzlich noch 6 Quotienten
aus DIA-Koeffizienten und dem mittleren ABP; Spalte 5), der Schrittweite bei der Signalauswertung zur
Berechnung der ABPÆFV-DIA und ABPÆICP-DIA (fest eingestellt oder in Abhängigkeit der Pulsdauer
berechnet; Spalte 7), sowie bezüglich der Aktualisierung der ABPÆFV-DIA, wo entweder die
vorhergehende DIA mit einging (geglättete Methode) oder die DIA vollständig neu berechnet wurde
(letzte Spalte). Zur nICP-Berechnung wurde entweder eine feste nICP-Matrix aus dem gesamten
Referenzkollektiv generiert oder es wurde jeweils pro Patient die zu testende nICP-Matrix aus dem
Restkollektiv erzeugt (Kreuzvalidierung; Spalte 6).
Die Methode der kontinuierlichen DIA-Anpassung wurde, wenn nicht ausdrücklich anders
betont, stets bei den nICP-Berechnungen verwendet. Ein Wechsel der Auswertungsschrittweiten
hatte praktisch keinen Einfluss auf die Verfahrensgüte. Die Einführung von 6 zusätzlichen TCD-
Kennwerten führte zu leichten, jedoch nicht statistisch signifikanten Verbesserungen in der
Verfahrensgenauigkeit. Der Ausschluss von 3 als potentiell fehlerhaft angesehenen
Patientenaufzeichnungen führte teilweise zu leichten Verbesserungen, in Kombination mit 6
zusätzlichen TCD-Kennwerten während einer Kreuzvalidierung jedoch zu einer leichten
Verschlechterung des Verfahrens. Alle vergleichbaren Veränderungen waren nicht signifikant.
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Als problematisch muss hier die hohe Anzahl der TCD-Kennwerte (13 bzw. 19) und damit der
Freiheitsgrade bei der Erzeugung der nICP-Marix mittels multilinearer Regressionen angesehen
werden, dem nur eine geringe Anzahl von 27 bzw. 24 Patienten gegenüber stehen. Dieses
ungünstige Verhältnis zwischen Freiheitsgraden und unabhängigen Fällen wirkt sich im Falle der
Kreuzvalidierung destabilisierend auf die prognostische Genauigkeit des nICP-Verfahrens aus.
Bei der Benutzung einer festen nICP-Matrix überwiegt hingegen der positive Effekt, der sich aus
dem Einfluss jedes Testpatientens auf die Generierung der nICP-Matrix ergibt. 
Schlussfolgerung
Das nICP-Verfahren muss mittels Kreuzvalidierung getestet werden. Die
Auswertungsschrittweiten zur Berechnung der DIA werden relativ zur Pulslänge bestimmt. Die
Aktualisierung der ABPÆICP-DIA geschieht geglättet unter Einflussnahme der vorhergehenden
ABPÆICP-DIA.
Der Einfluss der Erweiterung der TCD-Kennwerte und der Eliminierung fragwürdiger
Patientendaten auf die Verfahrensgenauigkeit muss mit einem größeren Patientenkollektiv
untersucht werden. 
4.2.2 Testläufe 11 - 24
Die Testdaten stammen von 76 Patienten mit schweren Schädel-Hirn-Traumen der
neurochirurgischen Intensiveinheiten des Addenbrooke’s Hospital, Cambridge. Die
herangezogenen Patienten zeigen durchweg eine gestörte Autoregulation. Das Patientenkollektiv
ist identisch mit dem einer klinischen Studie, in welcher der Einfluss der cerebralen
Autoregulation auf das nICP-Verfahren untersucht wird [Schmidt et al., 2002a/b]. Zur
Berechnung der nICP-Matritzen AB wurden sowohl die Kennwerte aller 76 Patienten (3871
Evaluierungszeitpunkte), als auch ein reduziertes Kollektiv von 57 Patienten (2883
Evaluierungszeitpunkte) verwendet. Das reduzierte Kollektiv entstand aus dem Gesamtkollektiv
durch sukzessives Entfernen der Patienten, deren Verschwinden im Restkollektiv die maximale
Erhöhung der Korrelation zwischen TCD-Kennwerten und dem Quotient ICP/ABP bewirkte.
Das Entfernen geschah in Schritten von jeweils 3 Patienten. Die im Sinne der
Korrelationsoptimierung beste Vorgehensweise wäre gewesen, alle möglichen Kombinationen
von 19 (=76-57) Patienten vom Gesamtkollektiv zu entfernen, die Korrelation zwischen TCD-
Kennwerten und ICP/ABP zu berechnen und das Restkollektiv mit der höchsten
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Korrelationskoeffizienten als reduziertes Kollektiv auszuwählen. Diese Methode scheitert jedoch






 Möglichkeiten. Die hinter der Patientenreduktion stehende
Modellvorstellung ist, dass in etwa 20% der Patientenableitungen die Signaldaten mit
Messfehlern behaftet sind und als Störgrößen innerhalb des Gesamtkollektivs wirken. Erkennbar
sind diese Patienten indirekt über die Eigenschaft durch ihre Entfernung die Korrelation
zwischen TCD-Kennwerten und ICP/ABP zu erhöhen. 
Getestet auf ihren Einfluss auf die ICP-Schätzgenauigkeit wurden verschiedene Typen und
Kombinationen von TCD-Kennwerten, die dem Verfahren zugrunde liegenden beiden
Patientenkollektive (Testläufe 11-17: Gesamtkollektiv; Testläufe 18-24: reduziertes Kollektiv)
und die Schrittweitenwahl (Puls bezogenen oder fest) bei der Berechnung der DIA der Signale.
Ausgewertet wurde das nICP-Verfahren an 69 Patienten, 54 davon gehörten dem reduzierten
Patientenkollektiv an. Sieben Patienten wurden von der Auswertung ausgeschlossen. Bei diesen
Patienten war entweder die Aufzeichnungsdauer zu kurz (< 400 sec) oder das FV-Signal lag über
100 cm/sec oder die Pulsdauer war größer als 2 sec. Insgesamt wurden 14 Testläufe
durchgeführt. Eine Übersicht der Ergebnisse ist in Tab. 4.2 zu finden. Allgemein zeigte sich,
dass durch geeignete Wahl der TCD-Kennwerte, die Genauigkeit des nICP-Verfahrens erhöht
werden konnte. Keine dieser durch die Wahl der TCD-Kennwerte erreichten Verbesserungen
war jedoch als signifikant nachzuweisen. In Testlauf 11 wurden als TCD-Kennwerte die 13
Koeffizienten der ABPÆFV-DIA verwendet, die nICP-Matrix wurde aus dem Gesamtkollektiv
generiert. Über 69 Patienten gemittelt ergab sich hier ein ' ICP von 10.3 ± 7.6 mmHg. Wurden
statt dessen als TCD-Kennwerte die ersten 7 Koefizienten f0 – f6 einer 13-Koeffizienten
ABPÆFV-DIA und die Quotienten f0/ABP – f6/ABP, sowie PIabp und PL gewählt, verringerte
sich der Fehler auf 9.6 ± 6.8 mmHg (Testlauf 17). In Testlauf 16 wurden statt der 7
Koeffizienten alle 13 DIA-Koeffizienten f0 – f12 und alle 13 Quotienten f0/ABP – f12/ABP zur
nICP-Berechnung herangezogen. Obwohl hier zusätzliche TCD-Kennwerte verwendet wurden,
war das Ergebnis mit einem ' ICP von 10.4 ± 7.4 mmHg schlechter als in Testlauf 17. Beim
Vergleich einer Puls relativen Auswertungsschrittweite mit einer fest gewählten Schrittweite
führte das nICP-Verfahren mit Puls relativer Schrittweite zu genaueren, jedoch nicht signifikant
unterschiedlichen, Ergebnissen. Ein ' ICP von 10.1 ± 7.0 mmHg (Testlauf 12, relative
Schrittweite) stand einem ' ICP von 11.1 ± 10.0 mmHg (Testlauf 13, feste Schrittweite)
gegenüber. Zu entsprechenden Ergebnissen kam es in den Testläufen 18-24, bei denen die nICP-
Matritzen aus dem reduzierten Kollektiv von 57 Patienten erzeugt wurden. Die aus den
reduzierten Patientenkollektiv generierten nICP-Verfahren zeigten durchweg eine höhere 
- 46 -
Genauigkeit als ihre aus dem Gesamtkollektiv erzeugten Entsprechungen (z.B. Testlauf: 11 / 18:
' ICP: 10.3 / 9.9 mmHg; Testlauf: 17 / 24: ' ICP: 9.6 / 8.9 mmHg, P<0.05). Die Verbesserung
war bei den Paaren 15 / 22, 16 / 23, 17 / 24 signifikant auf dem Niveau P < 0.05 (Tab. 4.2, 4.3).
Die deutlichsten Verbesserungen des nICP-Verfahrens ließen sich durch eine Kombination von
reduziertem Generierungskollektiv und einem erweitertem Satz von TCD-Kennwerten erzielen;
z.B. waren die Ergebnisse in Testlauf 24 signifikant (P< 0.05 und P < 0.001) besser als die der
Testläufe 11 – 17. Auf der Basis von 54 Patienten des Restkollektivs waren die Abweichungen
des nICP vom ICP durchweg geringer als bei der Auswertung von 69 Patienten. Auch die
Unterschiede zwischen den einzelnen Testläufen bei der Verfahrensgenauigkeit waren deutlicher
ausgeprägt und häufiger signifikant (Tab. 4.2, 4.3). In der Tendenz stimmen die Ergebnisse der
Auswertung mit 69 und mit 54 Patienten jedoch überein.
Zusammenfassung
Durch Erweiterung bzw. geeignete Wahl der TCD-Kennwerte und die Eliminierung
fragwürdiger Patientendaten bei der Verfahrensgenerierung ließen sich signifikante
Verbesserungen der Genauigkeit des nICP-Verfahrens erzielen. Am besten schnitt das nICP-
Verfahren im Testlauf 24 ab. Bemerkenswert daran ist, dass die hier verwendeten 16 TCD-
Kennwerte eine echte Teilmenge der in Testlauf 23 verwendeten 28 TCD-Kennwerte bildeten.
Eine Erhöhung der Anzahl der verwendeten TCD-Kennwerte kann also zur Verschlechterung
des Ergebnisses führen. Dies ist vermutlich dann der Fall, wenn solche zusätzlichen Parameter
redundant gegenüber den bisher verwendeten sind, oder nur schwach mit dem Zielwert
korrelieren. Eine relativ zur Pulsdauer gewählte Schrittweite bei der Signalauswertung erwies
sich als günstiger als eine für alle Patienten fest gewählte.
Schlussfolgerung
Die Entscheidung, die Auswertungsschrittweiten zur Berechnung der DIA relativ zur Pulslänge
zu wählen, wird bestätigt. Zur nICP-Bestimmung bei Patienten mit Schädel-Hirn-Traumen und
gestörter cerebralen Autoregulation ist folgende Wahl von 16 TCD-Kennwerten geeignet:
7 Koeffizienten f0-f6 der 13-Koeffizienten ABPÆFV-DIA, 7 Quotienten f0/ABP – f6/ABP, der




















11 10.3 ± 7.6 8.7 ± 6.9 f0 – f12 13





f0 – f12, f0/ABP – f5/ABP 19
fest
14 10.3 ± 7.3 8.5 ± 6.5 f0 – f12, f0/ABP – f12/ABP 26
15 10.3 ± 7.3 8.3 ± 6.0 f0 – f12, f0/ABP – f12/ABP, PIabp 27
16 10.4 ± 7.4 8.4 ± 6.1 f0 – f12, f0/ABP – f12/ABP, PIabp, PL 28
17 9.6 ± 6.8 7.7 ± 5.3
76
f0 – f6, f0/ABP – f6/ABP, PIabp, PL 16
relativ Puls
18 9.9 ± 8.3 7.5 ± 6.8 f0 – f12 13





f0 – f12, f0/ABP – f5/ABP 19
fest
21 9.7 ± 7.3 7.2 ± 4.5 f0 – f12, f0/ABP – f12/ABP 26
22 9.2 ± 6.7 6.7 ± 3.5 f0 – f12, f0/ABP – f12/ABP, PIabp 27
23 9.0 ± 6.4 6.7 ± 3.4 f0 – f12, f0/ABP – f12/ABP, PIabp, PL 28
24 8.6 ± 6.0 6.4 ± 3.5
57
f0 – f6, f0/ABP – f6/ABP, PIabp, PL 16
relativ Puls
Tabelle 4.2  Übersicht der mittleren nICP-Fehler in 14 durchgeführten Testläufen. Die Verfahren
variierten bezüglich des Referenzkollektivs zur Erzeugung des nICP-Verfahrens (Spalte 4), den
verwendeten TCD-Kennwerten (Spalte 5), der Schrittweite bei der Signalauswertung zur Berechnung der
ABPÆFV-DIA und ABPÆICP-DIA (fest eingestellt oder in Abhängigkeit der Pulsdauer berechnet;
letzte Spalte). Zur nICP-Berechnung wurde jeweils pro Patient die zu testende nICP-Matrix aus dem
Restkollektiv erzeugt.
4.3 Klinische Studien
Zur Validierung des nICP-Verfahrens führten wir eine Pilotstudie mit 11 SHT-Patienten durch
[Schmidt et al., 1997]. Der Ablauf des Tests geschah wie unter 4.1
Verfahrensvalidierung/Allgemein beschrieben. Bei jedem Patienten wurden die ICP- und die
nICP-Kurve über einen Zeitraum von 100 Sekunden verglichen. Als Maß für die Qualität der
nICP-Erfassung wählten wir den Mittelwert über die Absolutbeträge der Differenzen zwischen
ICP und nICP (' ICP). Gemittelt wurde dabei über alle Messpunkte der 100 Sekunden langen
ICP-Kurve. Bei der verwendeten Aufzeichnungsfrequenz von 25 Hz waren dies 2500 Werte.
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Zusätzlich wurde das dazugehörige 95%-Quantil (95%-ICP) angegeben, d.h. der Wert der größer
ist als 95% aller absoluten Differenzen zwischen ICP und nICP. Bei 4 Patienten war der ' ICP
kleiner als 3 mmHg, bei 8 der 11 war der ' ICP kleiner als 5 mmHg und der ‘schlechteste’
Patient hatte eine mittlere Abweichung von 7.5 mmHg zwischen der Messkurve und der
berechneten Kurve. Über alle 11 Patienten gemittelt betrug die Abweichung 4.0 ± 1.8 mmHg. Es
zeigte sich weiterhin, dass der nICP in Form und Verlauf der Puls- und Atmungswellen gut mit
dem gemessenen ICP übereinstimmte (Abb. 4.2). 
11 12 13 14 15 16 17 18 19 20 21 22 23 24 11 12 13 14 15 16 17 18 19 20 21 22 23 24
11 * ° * 11 ** * * * * **
12 * 12 ° ° ° * * **
13 ° ° * 13 * * ° ** ** **
14 * 14 * * * * * **
15 * * * ** 15 * * **
16 ** ** * * ** 16 * ° * * **








Tabelle 4.3 Signifikanz der Unterschiede in der ICP-Schätzgenauigkeit der Testläufe 11 bis 14. Die
linke Matrix zeigt die Ergebnisse der Auswertung von 69 Patienten, die rechte die der Auswertung von 54
Patienten. Ein Eintrag im Matrixfelder (Zeile x, Spalte y) ist wie folgt zu interpretieren: In Testlauf x war
der Fehler ' ICP signifikant höher als in Testlauf y auf einem Signifikanzniveau von  
**   P < 0.01,     *  P < 0.05,     °  P < 0.1,     kein Eintrag  nicht signifikant oder ' ICP niedriger.
Offensichtlich am besten schnitt das nICP-Verfahren in Testlauf 24 ab, das von einem reduzierten
Patientenkollektiv erzeugt wurde und insgesamt 16 TCD-Kennwerte (7 ABPÆFV-DIA-Koeffizienten,
deren Quotienten mit ABP, sowie PIabp und PL) verwendete. Ebenfalls überlegen zeigten sich die
Verfahren 23, 22 und 17.
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Abbildung 4.2. Vergleich der Puls- und Atemwellen von gemessenen und berechneten ICP bei zwei
Patienten. a) Pulswellen von ICP und nICP während 50 Sekunden (oberes Diagram). sowohl in der ICP-
als auch in der nICP-Kurve sind Puls-Arrhytmien zu erkennen.
 b) Puls- und Atmungswellen von ICP und nICP während 50 Sekunden (unteres Diagram). Insgesamt sind
19 Atemwellen mit jeweils zwischen 4 und 5 aufmodulierten Pulswellen zu erkennen.

















Abbildung 4.3. Vergleich der Puls- und Atemwellen von ICP und nICP bei 3 Patienten der A-
Wellen-Studie. a) Deutlich zu erkennen sind die ähnliche Form der Pulswellen und der synchrone
Verlauf der Atemwellen bei ICP und nICP. b) In einem 20-Sekunden-Zeitintervall auf dem Top Level
einer A-Welle zeigen das ICP- und das nICP-Signal eine extreme Pulsatilität. c) Änderung der ICP-
Pulskurvencharakteristik im Verlauf der A-Welle: Links sind die Pulswellen während der Anstiegsphase
des ICP, rechts während der maximalen ICP-Ausprägung zu sehen.  
 
4.3.1 Erfassung von ICP Plateau-Wellen
Unter ICP A- oder Plateau-Wellen [Lundberg et al., 1960; 1968] versteht man spontane
Erhöhungen des ICP auf ein ca. 5 – 20 min lang konstantes Niveau (Plateau) von 60 – 80 mmHg.
Plateau-Wellen treten üblicherweise auf bei Patienten mit erschöpfter cerebraler Compliance
(Compliance = Fähigkeit cerebrale Volumenänerungen zu kompensieren und damit den ICP
konstant zu halten) [Gray und Rosner, 1987; Maset et al., 1987; Raabe et al., 1999]. Durch den
















extrem hohen ICP im Verlauf der Plateau-Welle kommt es zu einer Minderdurchblutung des
Gehirngewebes die zu ernsten Hirnschäden führen kann. Damit kommt dem Monitoring von
Plateau-Wellen eine große klinische Bedeutung zu. Frühere Studien zeigten simultan zum ICP
Anstieg eine Verringerung der FV und einen Anstieg der FV-Pulsatilität [Czosnyka et al., 1994].
Damit erschien es aussichtreich, Plateau-Wellen mit Hilfe der TCD-Kennwerte des vorliegenden
Modells erkennen und nachbilden zu können. 
In einer Studie mit 17 SHT-Patienten wurde die Eignung der Methode bei der Erfassung von ICP
Plateau-Wellen [Lundberg; 1960] untersucht [Schmidt et al., 1999]. Bei 7 dieser Patienten
zeigten sich A-Wellen in der ICP-Messkurve. Diese A-Wellen wurden in der nICP-Kurve klar
erkennbar wiedergegeben (Abb. 4.4). Dies ließ sich quantitativ durch einen
Korrelationskoeffizient von R=0.98, p < 0.001, zwischen dem Anstieg von ICP und nICP-
Anstieg im Verlauf der A-Wellenentwicklung erfassen. Ähnlich gut korrellierten die Anstiege
der Pulsamplituden von gemessenem und berechnetem ICP (R=0.94, p<0.005) (Abb. 4.3). Es
wurden ingesamt 7 TCD-Kennwerte (eine 6-Koeffizienten ABPÆFV-DIA und der PI)
verwendet. Die Steuerfunktion war quadratisch bzgl. der ABPÆFV-DIA und linear bzgl. PI.
Abbildung 4.4. FV, ABP, ICP und nICP während des Verlaufs einer A-Welle. Deutlich zu erkennen
sind der synchrone Anstieg von ICP und nICP und die typische Bildung eines Hochplateaus, welches zu
dem Namen Plateau-Welle geführt hat. Der ICP-Anstieg korrespondiert mit einer Erhöhung der FV-
Pulsatilität und einem Absinken des diastolische Wertes. 



















4.3.2  Lumbaler Infusionstest bei Patienten mit Hydrocephalus
Der Hydrocephalus ist charakterisiert durch eine degenerative Erweiterung des cerebralen
Ventrikelsystems und des Liquorsystems insgesamt infolge eines Missverhältnisses zwischen
Liquorproduktion und Resorption. Bei einigen dieser Patienten lässt sich der Krankheitsverlauf
durch die Implantation eines Liquorresorptionsventils günstig beeinflussen. Bestimmte klinische
Vortests beim Patienten erlauben eine Prognose des möglichen Nutzens dieses Eingriffes.
Eine Studie mit 21 Hydrocephalus-Patienten (Alter: 34-78 Jahre, mittl. Alter: 61 ± 11 Jahre, 17
m / 4 w) diente zur Untersuchung der Anwendbarkeit des nICP-Verfahrens während eines
lumbalen Infusionstests [Delwel et al., 1989; Kosteljanetz et al., 1985; Tans et al., 1985] und bei
der Erfassung von ICP-Wellen mit einer Wellenlänge zwischen 30 und 120 sek, den sog. B-
Wellen [Lundberg, 1960; Droste et al., 1993; 1994]. Beim lumbalen Infusionstest wird mit
definierten Infusionsgeschwindigkeiten eine physiologische Kochsalzlösung in den Lumalraum
infundiert. Dabei steigt der ICP zunächst an, um dann ein stabiles Niveau zu erreichen, bei dem
die Ausflussgeschwindigkeit des Liquors vom Cerebrospinalraum in den venösen Kreislauf
(Resorptionsgeschwindigkeit) genau der Infusionsgeschwindigkeit entspricht. Anhand dieses
Gleichgewichtsniveaus lässt sich der Liquorausflusswiderstand Rcsf gemäß der Formel 
Rcsf = (ICP Spitzenniveau - ICP Basisniveau) / Infusionsgeschwindigkeit [4.5]
berechnen. Der lumbale Infusionstest wird bei Hydrocephalus-Patienten durchgeführt, um die
Indikation der chirurgischen Implantation eines Ventils zur Steuerung des Liquorabfluss zu
überprüfen. [Boon et al., 1998; Børgesen und Gjerris, 1982] Als weiteres Kriterium bei der
Indikationsfindung wird die Häufigkeit des Auftretens von B-Wellen im ICP herangezogen, so
dass der Erkennung von B-Wellen in diesem Zusammenhang eine klinische Relevanz zukommt
[Symon und Dorsch, 1978]. Die ICP-Studie fand u.a. im Hinblick auf einen potentiellen Einsatz
des nICP-Verfahrens als Indikationshilfe bei der Ventilimplantationen statt und analysierte den
Einfluss von Unterklassifizierungen des Krankheitsbildes auf die Berechnungsgenauigkeit
[Schmidt et al., 2000]. Anhand der Ergebnisse konnten durch eine Klassifizierung des
Hydrocephalus-Syndroms nach unterschiedlichen Ätiologien (Untertypen des Hydrocephalus)
[Mori et al., 1995], - idiopatischer Normaldruck-Hydrocephalus, Aquäduktstenose, post
traumatisches und post hemorrhagisches Syndrom -, deutliche Verbesserungen in der
Wiedergabe der ICP-Dynamik erreicht werden (Abb. 4.5). Dies war von entscheidender
Bedeutung für die Berechnung des Liquorausflusswiderstandes Rcsf, da bei der Formel [4.5]
ICP-Differenzen in die Berechnung einfließen. Es wurden ingesamt 9 TCD-Kennwerte (eine 6-
Koeffizienten ABPÆFV-DIA, PI, TST und dFV) verwendet. Die Steuerfunktion war
quadratisch bzgl. der FV-Gewichtfunktion und TST und linear bzgl. PI und dFV. 
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Abbildung 4.5. Kurven von FV, ABP, gemessenen ICP, nICP berechnet mittels nICP-Matrix, die
aus dem Hydrocephalus-Gesamtkollektiv generiert wurde (allgemeines nICP-Verfahren) und
nICP, berechnet mittels einer nICP-Matrix, die nur aus den Patienten des gleichen Hydrocephalus-
Subtyps generiert wurde (spezifisches nICP-Verfahren).  Der für den Infusionstest typische Anstieg
des ICP, das maximale Plateau des ICP im Gleichgewichtszustand zwischen Infusion und Liquor-
Absorption, sowie der schnelle Druckabfall am Ende des Infusionstest, wo über die geöffnete
Infusionskanüle der Liquor abfließt, sind in beiden nICP-Verfahren qualitativ erkennbar. Beim
allgemeinen Verfahren ist die nICP-Kurve jedoch deutlich abgeflacht, während beim spezifischen
Verfahren die nICP-Kurve in etwa der ICP-Kurve entspricht. 
4.3.3 Cerebrale Autoregulation
Gesunde Menschen reagieren auf eine plötzliche Änderungen des ABP oder des cerebralen
Perfusionsdruckes (CPP), zu der es beispielsweise beim Aufstehen aus einer liegenden Position
kommt, mit einer kompensatorischen Änderung des Widerstandes der kleinen cerebralen
Arterien (Arteriolen). Die Änderungen des Blutflusswiderstands werden durch ein weit bzw. eng
Stellen der Gefäße erreicht und sollen den cerebralen Blutfluss konstant halten. Dieser







0 360 720 1080 1440 1800
Zeit [sec]
0
60 nICP - spezifisches nICP-Verfahren
0







Lassen, 1974]. Bei Patienten mit schweren Hirnverletzungen kann dieser Mechanismus jedoch
ernsthaft eingeschränkt bis vollständig aufgehoben sein. Da solche Patienten besonders gefährdet
für ischämische Sekundärschädigungen des Gehirns sind, kann dem Monitoring des Status der
CA (SCA) bei Intensivpatienten eine vitale Bedeutung zukommen [Czosnyka et al., 2001].  
Entsprechend dieser Bedeutung wurden in letzter Zeit mehrere unterschiedliche, zum Teil nicht
äquivalente [Hofmann RP, 1998], Methoden zur Erfassung des SCA in die klinische Praxis
eingeführt. Diese beruhen entweder auf klinischen Tests [Aaslid et al., 1989; Giller, 1991;
Smielewski et al., 1997] oder einer Analyse von physiologischen Signalen [Czosnyka et al.,
1996; 1997; Diehl et al., 1989; Piechnik et al., 1999; Steinmeier et al., 1996]. Beide Methoden
haben jedoch Nachteile: Klinische Test erlauben keine kontinuierliche Erfassung des SCA, was
oft wünschenswert wäre, und außerdem sind sie Kreislauf belastend und finden beim
Pflegepersonal wenig Akzeptanz für die Anwendung insbesondere bei Kreislauf labilen
Patienten. Bei der Auswertung der physiologischen Signale wird i.A. der ICP mit einbezogen, so
dass die invasive ICP-Messung eine Voraussetzung für die Anwendung dieser Methode ist. 
In der vorliegenden klinischen Studie wurde der Versuch unternommen, in zwei Schritten eine
Methodik für eine nichtinvasive, kontinuierliche Erfassung des SCA, basierend auf der nICP-
Methode und einer Signalanalyse, herzuleiten. Die invasive Referenzmethode war ein Verfahren
von Czosnyka et al. [1996]. Der Einfluss des Status der cerebralen Autoregulation (SCA) auf die
innere Struktur und die Genauigkeit des nICP-Verfahrens wurde in einer 2-teiligen Studie
untersucht [Schmidt et al., 2002a/b]. In den ersten Teil der Studie waren 113 Patienten (Alter: 3-
76 Jahre, mittl. Alter: 31 ± 16 Jahre, 90 männlich / 23 weiblich) mit schweren SHT einbezogen.
Die cerebrale Autoregulation war in 56 Patienten intakt und war gestört in 69. Der SCA wurde
durch 2 verwandte Indizes Mx und PRx erfasst. Der Parameter Mx ist definiert als der
Korrelationskoeffizient zwischen CPP- und dem FV-Signal, während der Index PRx die
Korrelation zwischen ABP- und ICP-Signal wiedergibt [Czosnyka et al., 1996; 1997]. Bei beiden
Indizes wird der Korrelationskoeffizient über Zeiträume von jeweils 250 Sekunden berechnet.
Die Signale werden dabei jeweils über 10 Sekunden gemittelt und mit einer Schrittweite von
ebenfalls 10 Sekunden erfasst, so dass zur Berechnung des Korrelationskoeffizienten stets 25
Wertepaare herangezogen werden. Positive Werte von Mx und PRx ( ≥ 0.2 ) bedeuten, dass die
Autoregulation gestört ist. Die FV hängt in diesem Fall passiv vom CPP ab, während der ICP bei
erhöhtem ABP aufgrund des sich erhöhenden Blutvolumen ebenfalls steigt. Negative Werte von
Mx und PRx ( ≤ - 0.2 ) reflektieren die autoregulatorischen Reaktionen auf CPP bzw. ABP-
Erhöhungen. Die cerebralen Arteriolen reagieren in solchen Fällen mit Vasokonstriktionen. Dies
bewirkt wegen der damit verbundenen Erhöhung des cerebralen Blutströmungswiderstandes eine
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Reduzierung der FV, und wegen der mit der Vasokonstriktion verbundenen
Blutvolumenreduzierung führt dies zu einem Absinken des ICP [Muizelaar et al., 1989]. Werte
der Indizes zwischen –0.2 und 0.2 erlauben keine Schlüsse bezüglich des SCA. Mit Hilfe der
Patientenkollektive bestehend aus Patienten mit intakter Autoregulation (AUT) und gestörter
Autoregulation (NAUT) wurden zwei SCA-spezifische nICP-Verfahren konstruiert. Beide
Verfahren wurden mittels der zugehörigen Patienten evaluiert und die Eigenschaften beider
Verfahren wurden verglichen. Ergebnisse. Der SCA blieb unter der Anwendung der nICP-
Verfahrens bei den meisten Patienten erhalten. Der mittlere ' ICP lag in der Gruppe AUT bei
6.6 mmHg, in der Gruppe NAUT bei 8.1 mmHg, die entsprechenden Medianwerte waren 5.0
und 6.4 mmHg (Tab. 4.4). Es zeigte sich, dass das Auftreten von ICP B-Wellen [Lundberg,
1960] bei Patienten mit intakter CA (Gruppe AUT) durch das nICP-Verfahren nicht korrekt
erfasst werden konnte. B-Wellen wurden gedämpft und Phasen verschoben wiedergegeben.
Durch die Erweiterung der CA-spezifischen nICP-Erfassung mittels eines Verfahrens, welches
die parallel zu den ICP B-Wellen auftretenden FV-Wellen (sog. B-Wellen Äquivalente [Droste
et al., 1994; Newell et al., 1992]) auf das nICP Signal aufmodulierte, konnten die B-Wellen von
ICP und nICP in Phase gebracht und die Dämpfung beseitigt werden (Abb. 4.6 a,b). Die
Änderungsdynamiken von ICP und nICP wurden verglichen mittels Korrelation und Steigung
der Regressionsgeraden zwischen gemittelten (10 sec) ICP und nICP Signalen. In der Gruppe
AUT lag die mittlere Korrelation bei 0.68 ± 0.18, in der Gruppe NAUT bei 0.58 ± 0.39 im Falle
einer moderaten Änderungsdynamik des ICP Signals (SD des ICP > 1.5 mm Hg) und bei 0.74 ±
0.35 im Falle hochdynamischer ICP-Signale (SD des ICP > 3.0 mmHg). 
nICP - Gruppe AUT nICP - Gruppe NAUT
alle Patienten
' ICP [mmHg]
ICP > 20 mmHg:
relativer ' ICP [ % ]
alle Patienten
' ICP [mmHg]
ICP > 20 mmHg:
relativer ' ICP [ % ]
Median 5.0    31 6.4 22    
75% Quantil 9.1 49 10.5 35
Mittelwert 6.6  ±  5.8 34  ±  20 8.1  ±  5.8 25  ±  16
Tabelle 4.4. Absoluter und relativer ' ICP in den Gruppen AUT and NAUT. Aufgelistet werden Median,
75% Quantil, und die Mittelwerte von absolutem and relativem ' ICP der Gruppen AUT und NAUT. 
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Abbildung 4.6. B-Wellen von ICP und nICP. a) Die obere Abbildung zeigt die Kurven der über 10
Sekunden gemittelten Signale von FV, ABP, gemessenem ICP, nICP ohne zusätzliches B-Wellen-
Verfahren and nICP (mit aufmodulierten FV-B-Wellen) bei einem Patienten mit intakter Autoregulation.
ICP und nICP sind in Phase, während ohne Anwendung des B-Wellen-Verfahrens das nICP-Signal im
Vergleich zum ICP gedämpft und Phasen verschoben erscheint. 
b) Im unteren Bild sind bei einem Patienten mit intakter Autoregulation synchrone B-Wellen-Aktivitäten











































 Schlussfolgerung. Durch die Anpassung der nICP-Verfahren an den SCA der Patienten konnte
erreicht werden, dass ICP und nICP-Signale ähnliche Änderungsdynamiken zeigten. Damit
stellte sich die Frage nach der Möglichkeit einer approximativen Berechnung der
Autoregulationsindizes Mx und PRx mittels nICP statt ICP, d.h. es stellte sich die Frage nach
einer nichtinvasiven Erfassung des SCA. Tatsächlich zeigte sich im Rahmen dieser
Untersuchungen eine gute Übereinstimmung zwischen den mittels ICP berechneten Indizes Mx,
PRx und den (nichtinvasiv) mittels nICP Signal berechneten Entsprechungen nMx, nPRx. Dies
allein reicht jedoch noch nicht. Beide nICP-Verfahren wurden spezifisch für Patienten mit
intakter bzw. gestörter Autoregulation entwickelt, und sind jeweils auch nur bei solchen
Patienten anwendbar. Zur Anwendbarkeit der nICP-Verfahren muss also bereits der SCA des
Patienten bekannt sein. Ausserdem ist unklar, welches nICP-Verfahren bei Patienten angewendet
werden soll, deren SCA in der Grauzone intakter und gestörter CA liegt (z.B. Mx = 0). 
Im 2.Teil der Studie wurde mit Hilfe der Ergebnisse des 1. Teils ein Regelkreis gesteuertes
nICP-Verfahren entwickelt, welches in der Lage war, sich dynamisch an den aktuellen SCA des
Patienten anzupassen (Abb. 4.7). Damit entfiel die Aufgabe der richtigen Zuordnung der
Patienten zu einem der beiden SCA-spezifischen nICP-Verfahren. Dies ermöglichte damit
tatsächlich eine nichtinvasive Einschätzung des SCA der Patienten. 
Abbildung 4.7a. Flussdiagramm des nICP-Verfahrens mit dynamischer SCA-Adaption
Mittels der FV- und der ABP-Kurve werden die TCD–Kennwerte berechnet. Eine lineare Transformation der
TCD-Kennwerte durch die nICP-Matrix AB liefert eine Approximation der ABPÆICP-DIA, welche aus dem
ABP das nICP-Signal berechnet. Im Gegensatz zu früheren Realisierungen des nICP-Verfahrens wird hier die
nICP-Matrix an den aktuellen SCA des Patienten angepasst: Aus den nICP-, ABP- und FV-Signalen werden
die Mx and PRx entsprechenden Indizes berechnet und die nICP-Matrix wird an den so geschätzten SCA
angepasst. Die gepunkteten Linien zeigen den Informationsfluss dieser Regelkreis-Steuerung. 
Impulsantwort
 ABP → ICP

















Abbildung 4.7b. Schema der 3-Ebenen-Steuerungsstruktur des nICP-Verfahrens mit dynamischer
SCA-Adaption. 
Ebene 1: nICP wird via DIA durch das ABP-Signal gesteuert. Die DIA ist von temporärer Gültigkeit (~10
sec). 
Ebene 2: Die Steuerung der DIA durch die TCD-Kennwerte mittels nICP-Matrix ist theoretisch
unbegrenzt gültig, setzt aber die Konstanz und die Kenntnis des SCA des Patientzen voraus. 
Ebene 3: Die Steuerung der nICP-Matrix durch den SCA sichert die breite Anwendbarkeit des Verfahrens
und dessen Unabhängigkeit vom aktuellen SCA des Patienten. 
Bei einer Gruppe von 145 SHT-oder Schlaganfallpatienten (Alter: 3-76 Jahre, mittl. Alter: 35 ±
18 Jahre, 111 m / 34 w) konnten zwischen den invasiv (Mx, PRx) und nichtinvasiv (nMx, nPrx)
erfassten Autoregulationsindizes hohe bis mittlere Korrelationen nachgewiesen werden (Mx: R=
0.90, PRx: R=0.62; P<0.001). In nur 4 von 167 ausgewerteten Signalaufzeichnungen zeigten Mx
und nMx einen widersprüchlichen SCA. Der von PRx und nPRx angezeigte SCA war
widersprüchlich in 27 Fällen. Durch die dynamische Selbstadaption des nICP-Verfahrens an den
SCA konnte der mittlere ' ICP von 7.6 mmHg eines Referenzverfahrens auf 6.9 mmHg
verringert werden. (P<0.005). Ebenfalls deutlich verbessert werden konnte durch diese Methodik
die Wiedergabe der ICP-Signaldynamik (Abb. 4.8).
Schlussfolgerung. Die kontinuierliche Adaptation des Modells an den SCA erhöht die
Genauigkeit bei der Bestimmung des ICP und seiner Signaldynamik. Mit ein und demselben






Abbildung 4.8. Vergleich der Signaldynamiken: originale ICP-Kurve - mittels fester und mittels
autoregulationsgesteuerter nICP-Matrix berechnete nICP-Kurven.
Die unter Benutzung einer festen nICP-Matrix berechnete nICP-Kurve zeigt eine stark reduziertes
Änderungsdynamik gegenüber der ICP-Kurve. Das typische A-Wellenprofil der ICP-Kurve ist kaum
erkennbar. Die mittels des autoregulationsgesteuerten nICP-Verfahrens erzeugte nICP-Kurve zeigt ein
klar erkennbares A-Wellenprofil, nur leicht abgeflacht gegenüber der Originalwelle..
4.4.  Zusammenfassung der Ergebnisse
Das nICP-Verfahren wird mittels Referenzdaten aufgebaut, die aus den Aufzeichnungen der FV
in der MCA, des ABP und des mittels implantierter Drucksonde gemessenen ICP eines
Patientenkollektivs bestehen. Das Kollektiv aus Referenzpatienten steht in einer eins-zu-eins
Beziehung zum nICP-Verfahren und bestimmt dessen Eigenschaften. Für Patienten mit
ähnlichem Krankheitsbild wie die Referenzpatienten ist das nICP-Verfahren besser geeignet, als
für solche, die sich stark vom Referenzkollektiv unterscheiden. Durch eine hohe Homogenität in
den Krankheitsbildern der Referenzpatienten lässt sich die Schätzgenauigkeit des nICP-
Verfahrens verbessern, wie z.B. in der Hydrocephalus-Studie [Schmidt et al., 2000] gezeigt
wurde. Dieser Effekt geht jedoch auf Kosten der Anwendungsbreite und muss durch die
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Zur Abschätzung des Mittelwerts des ICP wird der Quotient ICP / ABP durch das Ergebnis einer
linearen Transformation der TCD-Kennwerte approximiert. Indirekte Einflussfaktoren wie der
arterielle CO2-Druck, der Status der cerebralen Gefäße und der Status der cerebralen
Autoregulation besitzen zwar selbst keinen ICP-prognostischen Wert, sie beeinflussen jedoch
den Zusammenhang zwischen den TCD-Kennwerten und dem ICP. Zur Sicherstellung der
Modellvalidität bilden diese entweder Ein- bzw. Ausschlusskriterien des Modells
(Ausschlusskriterien: pCO2 > 40 mmHg oder < 30 mmHg; Spasmen oder Stenosen der
cerebralen Gefäße) oder aber dienen als Steuerungsparameter zur Modellanpassung (cerebrale
Autoregulation, Autoregulations-Studie [Schmidt et al., 2002b]). 
In den bisher durchgeführten Studien ergaben sich mittlere Abweichungen zwischen ICP und
nICP von 4.0 bis 8.1 mmHg (4.0 mmHg [1997]; 6.6 mmHg und 8.1 mmHg [2002a]; 6.9 mmHg
[2002b]), die Medianwerte lagen dabei um ca. 1 - 2 mmHg niedriger (3.4 mmHg [1997]; 5.0
mmHg und 6.4 mmHg [2002a]; 6.0 mmHg [2002b]). 
Neben der Bestimmung des ICP-Mittelwertes lassen sich durch das nICP-Verfahren die
Hirndruckwellen erfassen, insbesondere die Puls-, Atem-, B-, und A-Wellen.
Durch diese Eigenschaften erhält die Methodik eine zusätzliche klinische Bedeutung.
Klinisch relevant ist außerdem die Möglichkeit eines zuverlässigen Monitorings von
Langzeittrends des Hirndruckentwicklung. 
Das nICP-Verfahren ermöglicht ferner eine nichtinvasive Bestimmung der cerebralen
Autoregulation, eine Information, die für die Therapie und Prognose des Patienten von großer
Bedeutung ist.
Der Autor sieht das Verfahren zur nichtinvasiven Bestimmung des ICP als eine das invasive
Verfahren ergänzende Möglichkeit des Hirndruckmonitorings. Es kann klinisch eingesetzt
werden bei nicht oder kontraindizierter invasiver ICP-Messung oder bei Verdacht auf erhöhtem
Hirndruck, u. a. auch als Entscheidungshilfe für die Hirndrucksondenimplantation, sowie als
Fortsetzung des ICP-Monitoring nach dem Entfernen der Hirndrucksonde.  
5.  Modellerweiterungen
5.1 Einleitung
Im vorhergehenden Kapitel wurde darauf hingewiesen, dass die Anwendung einer linearen
Steuerfunktion auf die TCD-Kennwerte entweder zu Beschränkungen in der Anwendbarkeit des
Verfahrens führt oder eine Vielzahl von parallel zu entwickelnden spezialisierten nICP-
Verfahren notwendig macht.
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In diesem Kapitel soll ein Ausblick auf konzeptionelle Ansätze für den Einsatz eines
nichtlinearen Modells zur nICP-Bestimmung gegeben werden. Dabei ist das Anliegen eine
Abschätzung von möglichen Inhalten und Chancen solcher weiterführenden Untersuchungen zu
geben. Nicht Anliegen dieses Kapitels und der vorliegenden Arbeit insgesamt ist es jedoch, diese
Untersuchungen erschöpfend durchzuführen. 
Gütekenngrößen
Bei den entwickelten Modellen wurden der Mittelwert und verschiedene Quantile (50%, 75%,
90%, 95%) des ' ICP, sowie der relative Fehler ' ICP / ICP, gemittelt über solche Patienten
deren ICP über 20 mmHg lag, und der (absolute) ' ICP, gemittelt über alle Patienten deren ICP
unterhalb von 20 mmHg lag. 
Als neue Gütekenngrößen hinzu kamen die „unscharfe Sensitivität“ und die „unscharfe
Spezifität“. Diese Größen sind Maße für die Fähigkeit des Modells einen erhöhten ICP zu
erkennen (Sensitivität) und einen normalen ICP zu erkennen (Spezifität). Die unscharfe
Sensitivität war definiert als der Quotient
# (Patienten mit ICP > 20 mmHg und nICP > 18 mmHg) / # (Patienten mit ICP > 20 mmHg), 
die unscharfe Spezifität wurde definiert als Quotient 
# (Patienten mit ICP < 15 mmHg und nICP < 17 mmHg) / # (Patienten mit ICP < 15 mmHg).
Beide Größen erhielten das Adjektiv „unscharf“, da die scharfen Schwellenwerte von 20 mmHg
(>20: erhöhter ICP) und 15 mmHg (<15: normaler ICP) nur ungefähr auf den nICP angewendet
wurden. 
5.2 Fuzzy Pattern Klassifikation
In einem nichtlinearen Ansatz zur Untersuchung der Beziehung zwischen den TCD-Kennwerten
und der ABPÆICP-DIA wurde eine Methodik namens Fuzzy Pattern Klassifikation (Fuzzy
Pattern = unscharfe Muster) verwendet. Eine der damit verbundenen Grundideen war es, den
Zusammenhang zwischen den TCD-KW und dem Quotienten Y=ICP / ABP durch eine geeignet
gewählte stückweise konstante bzw. lineare Funktion zu beschreiben und damit den bisherigen
linearen Ansatz zu verfeinern. 
Der Modellaufbau geschah prinzipiell stets wie folgt. Aus den Signaldaten FV, ABP und ICP
eines ausgesuchten Kollektivs von Patienten wurden pro Patient jeweils zu mehreren
Zeitpunkten ein Vektor von TCD-Kennwerten berechnet. Diese Vektoren, in einigen Modellen
ergänzt durch weitere, unter Einbeziehung des ICP hergeleiteten Parameter, bildeten die
sogenannten Objekte des Klassifikatorraumes. Mittels Methoden der Fuzzy Pattern
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Klassifikation wurden Substrukturen (Häufungsmengen oder Cluster) innerhalb der
Gesamtobjektmenge identifiziert und zur Klassenbildung verwendet. Jeder Klasse wurde dann
ein Ergebniswert (z.B. Schätzwert für den Quotient Y=ICP/ABP) zugeordnet. Dabei wurde pro
Klasse j der Schätzwert Yj berechnet als der über alle Objekte dieser Klasse gemittelte Quotient
ICP/ABP. Mit Hilfe eines solchen Modells kann der nICP berechnet werden, indem, ähnlich wie
im linearen Fall beschrieben (Kapitel 2.3), während der Messung von FV und ABP die TCD-
Kennwerte berechnet werden und ihre Zugehörigkeiten zu den verschiedenen Klassen
identifiziert werden. Die Zugehörigkeit zu einer Klasse wird jeweils durch einen Wert zwischen
0 und 1 ausgedrückt. Die Gesamtheit aller Klassenzugehörigkeiten ist durch die Koeffizienten
des sog. Sympathievektors (S1, ..., SK) dargestellt. Der Sympathievektor ermöglicht durch die
mittels seiner Koeffizienten gewichteten Summe der Klassen-assoziierten Y-Schätzwerte die
Modellschätzung  nY von ICP / ABP gemäß der Formel 









K = Anzahl der Klassen, Yj = Schätzwert der Klasse j für Y, Sj = Zugehörigkeit des Objekt zur
Klasse j. 
Die Multiplikation von nY mit dem ABP Mittelwert ergibt den Modellwert nICP (Abb. 5.1).
5.2.1 Modellerstellung unter Einbeziehung der Autoregulation
Beeinflusst von den Ergebnissen des Kapitels 4.3. Klinische Studien wurde hier zusätzlich
versucht, die Methode der Fuzzy Pattern Klassifikation zu verwenden, um den möglichen
Einfluss des Status der cerebralen Autoregulation auf die Werte der TCD-KW und die Regeln
zur Berechnung des nICP zu analysieren und ggf. den autoregulatorischen Status des Patienten
als Einflussparameter in das ICP-Modell zu integrieren. Solche Modelle werden in Zukunft
Fuzzy Pattern CA-Modelle genannt. Da zur Erfassung des autoregulatorischen Status der ICP
bekannt sein muss, ist Letzteres, wenn überhaupt, nur möglich, falls sich die gestörte oder intakte
Autoregulation in spezifischen Kennwertmustern widerspiegelt. Ausgangspunkt der Fuzzy
Pattern Klassifikation im CA-Modell waren Datenobjekte von Patienten mit intakter und mit
weitgehend gestörter Autoregulation. Ein Datenobjekt war bestimmt durch seine Merkmale,
bestehend aus dem Quotient ICP/ABP der 10 Sekunden Mittelwerte von ICP und ABP, einer
speziellen Auswahl von TCD-Kennwerten, sowie den die Autoregulation beschreibenden Indizes
Mx und PRx. ICP/ABP stellte die Zielvariable des nICP-Verfahrens dar, während die übrigen
Merkmale, mit Ausnahme von Mx und PRx, TCD-Kennwerte waren. Pro Patient wurden diese zu
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Abbildung 5.1. nICP-Erfassung mittels Fuzzy Pattern Classification Modell. Der prinzipielle Ablauf
der nICP-Berechnung ist dargestellt an einem 4-Klassen-Modell eines 33-dimensionalen Klassenraumes -
die Elemente des Klassenraumes, die sog. Objekte, bestehen aus jeweils 33 TCD-Kennwerten: Während
der Messung von FV und ABP werden die (hier 33) TCD-Kennwerte berechnet. Damit wird ein Objekt
des Klassenraumes definiert. Anschließend wird die Zugehörigkeit dieses Objekts zu jeder der (hier 4)
Klassen analysiert und in der Form des sog. Sympathievektors übergeben. Die mittels dessen
Koeffizienten gewichtetete Summe der Klassen-assozierten Schätzwerte Yi des Quotienten Y = ICP /
ABP liefert den Y-Schätzwert nY. Dem entsprechend erhält man durch Multiplikation von nY mit ABP
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Identifizierung der  Zugehörigkeiten
zu Cluster 1 - 4 :         SympathieVektor (s1, s2, s3, s4)
nY =   ( s1*Y1 + s2*Y2 +
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verschiedenen Zeitpunkten der Signalaufzeichnungen berechnet, einem Patient waren damit
mehrere Objekte zugeordnet. Zur Problemlösung wurden mehrere Klassifizierungsläufe
durchgeführt, bei denen die untersuchten Objekte, die gewählten Merkmale und die Methodik
des Modellaufbaus variiert wurden.
5.2.1.1 Klassifikatorentests
1. Klassifizierungslauf
337 Objekten von 103 Patienten wurden untersucht. Ein Objekt bestand aus 16 Merkmalen:
Y=ICP/ABP, 13 Koeffizienten t0, ..., t12 der ABPÆFV-DIA, FV, ABP, sowie zusätzlich den
beiden Autoregulationsindizes Mx und PRx. Mx und PRx wurden zur Unterteilung der
Gesamtgruppe in 2 Untergruppen verwendet. Jeder Patient zeigte entweder eindeutig eine
gestörte (Mx, PRx > 0.2; 139 Objekte, 60 Patienten, Gruppe NAUT) oder eine intakte (Mx, PRx
< -0.2; 198 Objekte, 55 Patienten, Gruppe AUT) Autoregulation. Mx und PRx wurden lokal zum
Auswertungszeitpunkt berechnet.
Nach der Normierung der FV und ABP Signalwerte und unter höherer Gewichtung des
Merkmals Y (Faktor 5) wurde jeweils in Gruppe AUT und NAUT eine „Complete Linkage
Clusterung“ durchgeführt, welche dazu diente die Objekte in zusammengehörige Unterstrukturen
(Cluster) zu klassifizieren. Eine nachfolgende „Iterierte Minimal-Distanz Partition“ führte zu
einer 10 Klassen-Struktur in Gruppe NAUT und einer 12 Klassen-Struktur in Gruppe AUT.
Unter Beibehaltung der Klassenstrukturen wurde für die weiteren Untersuchungen nun das
Merkmal Y gestrichen und nur mit den verbliebenen 15 Merkmalen gearbeitet. Beim
nachfolgenden Klassifikatoraufbau wurden innerhalb des Merkmalsraums sog.
Zugehörigkeitsfunktionen definiert, die die Zugehörigkeit der Objekte zu den jeweiligen Klassen
beschrieben. Zur Einschätzung der Modellvalidität dient die Identifizierung, bei der die
Zugehörigkeit der Objekte zu jeder der vorhandenen Klassen in Form des sog. Sympathievektors
beschrieben wird. Der Sympathievektor eines Objekts besteht aus den Werten der
Zugehörigkeitsfunktionen aller Klassen, ausgewertet an der dem Objekt entsprechenden Stelle
im Merkmalsraums. Identifizierungen wurden sowohl getrennt für die Gruppen AUT und NAUT
durchgeführt, als auch in der Gesamtgruppe von 337 Objekten mit der durch AUT und NAUT
induzierten Struktur von insgesamt 22 Klassen. Bei der Berechnung des Modell-Schätzwertes für
Y (nY) wurde jeder Klasse ein konstanter Ergebniswert, definiert als der Y-Mittelwert aller zur
Klasse gehörigen Objekte, zugeordnet (YAUT1, ..., YAUT12, YNAUT1, ..., YNAUT10). Damit berechnet
sich im Gesamtmodell der Y-Schätzwert des k-tes Objekt nach der Formel
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Der berechneten ICP-Schätzwert (nICP) ergibt sich aus der Definition von Y (= ICP/ABP)
gemäß
nICP = nY(k) ∗ ABP. [5.3]
Die Ergebnisse eines Vergleichs zwischen nY, nICP mit den gemessenen Werten von Y und ICP






















NAUT 0.121 10.77 23.50 % 9.81 15.41 20.79 22.28
AUT 0.081 7.24 18.13 % 5.91 10.41 14.26 16.94
Gesamt | NAUT 0.123 10.94 29.19 % 11.49 15.05 19.71 24.9
Gesamt | AUT 0.092 8.23 18.10 % 7.46 12.63 14.69 17.47
Gesamt 0.105 9.39 24.19 % 8.38 13.39 17.40 19.50
Tabelle 5.1. Klassifizierungslauf 1 - Abweichungen zwischen ICP und nICP in Abhängigkeit des
verwendeten Modells. In den Modellen NAUT und AUT wurden die Objekte nach dem SCA getrennt
behandelt. Die Klassen im Modell „Gesamt“ bestehen aus den Klassen der Modelle NAUT und AUT.
Das Gesamtmodell ist damit unabhängig vom SCA des Objekts anwendbar. Die Mittelwerte und Quantile
wurden über die zum Modell gehörigen Objekte gebildet. Beim relativen ' ICP (=' ICP / ICP) wurden
nur Objekte ausgewertet, deren ICP-Wert über 20 mmHg lag. 
2. Klassifizierungslauf
Das Vorgehen war weitgehend identisch zum 1. Klassifizierungslauf. Im Unterschied zu diesem
wurden jetzt nur solche Sympathiewerte von Objekten bei der Identifizierung einbezogen, deren
Wert über 0.2 lag. Damit wurde der Einfluss von schwach zugehörigen Klassen auf die nY-
Schätzung eliminiert. Des Weiteren wurden zur Y Schätzung in den Spezialmodellen AUT (12
Klassen) und NAUT (10 Klassen) nur die 3 höchsten Sympathiewerte, beim Gesamtmodell (22
Klassen) nur die 5 höchsten Sympathiewerte der Klassen ausgewertet. Als Ergebnis (Tab. 5.2;
Abb. 5.3) zeigte sich gegenüber dem vorherigen Modell eine deutlich erhöhte Schätzgenauigkeit
für den ICP. Lediglich bei den Patienten der Gruppe AUT (Modell AUT; Modell Gesamt | AUT)
erhöhten sich die relative ' ICP -Werte, während sich die absoluten Abweichungen auch dort
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verringerten (7.24 mmHg  5.38 mmHg; 8.23 mmHg  7.16 mmHg). Der Zuwachs an























NAUT 0.093 8.27 21.92 % 8.09 12.80 15.85 18.98
AUT 0.060 5.38 25.52 % 4.54 7.06 10.79 13.55
Gesamt | NAUT 0.103 9.12 26.74 % 8.09 13.40 16.59 19.56
Gesamt | AUT 0.080 7.16 23.49 % 6.75 10.33 12.80 16.32
Gesamt 0.090 7.97 25.35 % 7.20 11.58 15.28 17.43
Tabelle 5.2. Klassifizierungslauf 2 - Abweichungen zwischen ICP und nICP in Abhängigkeit des
verwendeten Modells. Im Unterschied zum Klassifizierungslauf 1 wurden zur nY-Berechnung nur
Sympathievektoren über einem Schwellenwert von 0.2 berücksichtigt. Ausserdem dienten in den
Modellen NAUT und AUT nur die 3 höchsten Werte der Sympathievektoren, im Gesamtmodell nur die 5
höchsten Sympathiewerte der nY-Berechnung. Mit Ausnahme der relativen ' ICP -Werte bei Patienten
mit intakter CA sind die Ergebnisse besser als in Tabelle 1. 
Vergleich mit der linearen Methode
Bezogen auf die in den Klassifizierungsläufen 1 und 2 ausgewerteten Objekte liegt die
Genauigkeit der linearen Methode bei der Verwendung von AUT bzw. NAUT spezifischen
Verfahren (SCA-Studie, Kapitel 4.3 Klinische Studien) in etwa zwischen der in beiden
Klassifikationsläufen erreichten. Die Ergebnisse der linearen Methode sind in der Tab. 5.3,
sowie in den Abb. 5.4 und 5.5 dargestellt. Sie dienen lediglich als grobe Orientierung bei der
Einschätzung der mittels Fuzzy-Pattern-Methode erreichten Ergebnisse. Im Gegensatz zu den





















NAUT 10.12 31.17 7.91 12.47 20.73 24.44
AUT 6.96 42.76 5.17 9.29 14.32 21.43
Tabelle 5.3. Lineares Modell - Abweichungen zwischen ICP und nICP in den Gruppen NAUT und AUT. 
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Abbildung 5.2. Vergleich zwischen gemessenem und berechnetem ICP bei 139 Objekten der Patienten
mit gestörter CA im Klassifizierungslauf 1 (oberes Diagramm) und Klassifizierungslauf 2 (unteres
Diagramm). Zur Berechnung des nICP wurde jeweils das 10-Klassen Modell NAUT verwendet. Die
Objekte waren nach aufsteigendem ICP sortiert. Im unteren Diagramm wird der Anstieg des ICP vom
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Abbildung 5.3. Vergleich zwischen gemessenem und berechnetem ICP bei 198 Objekten der Patienten
mit intakter CA im Klassifizierungslauf 1 (oberes Diagramm) und Klassifizierungslauf 2 (unteres
Diagramm). Zur Berechnung des nICP wurde jeweils das 12-Klassen Modell AUT verwendet. Die
Objekte waren nach aufsteigendem ICP sortiert. Der ICP-Anstieg wird vom Im unteren Diagramm wird
der Anstieg des ICP vom nICP besser nachvollzogen als im oberen, jedoch ist in beiden Diagrammen der
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Abbildung 5.4. Vergleich zwischen nICP und ICP bei 139 Objekten der Patienten mit gestörter
Autoregulation im linearen Modell. Im Unterschied zum Fuzzy Pattern Modell in Abbildung 5.2 treten
vereinzelt wesentlich stärkere Abweichungen zwischen nICP und ICP auf. Sie werden durch wenige
Patienten verursacht. Sowohl die Objekte 95, 106, 118 und 134 mit nICP < ICP - 25, als auch die Objekte
53, 54, und 64 mit nICP > ICP + 20 gehören zu jeweils einem Patienten.  
Abbildung 5.5. Vergleich zwischen nICP und ICP bei 198 Objekten der Patienten mit intakter
Autoregulation im linearen Modell. Wie in der Gruppe NAUT (Abb. 5.4) treten auch hier im Vergleich
zum Fuzzy Pattern Modell in Abbildung 5.3 vereinzelt deutlich stärkere Abweichungen zwischen nICP
und ICP auf. Insgesamt wird auch der Anstieg des ICP kaum vom nICP nachvollzogen. Die Objekte 40,
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Abbildung 5.6. Vergleich zwischen nICP und ICP bei 139 Objekten der Patienten mit gestörter
Autoregulation im Klassifizierungslauf 3. 
Abbildung 5.7. Vergleich zwischen nICP und ICP bei 191 Objekten der Patienten mit intakter



























Das Vorgehen zur Modellerstellung geschah grundsätzlich wie im Klassifizierungslauf 2. Im
Vergleich zu diesem wurde jedoch unter Beibehaltung des zu Grunde liegenden
Patientenkollektivs die Anzahl der untersuchten Objekte von 337 auf 563 erhöht. Die erzeugten
Klassen mussten, anders als in den vorhergehenden Läufen, eine Mindestanzahl von 5 Objekten
aufweisen. Diese Anforderung entstand aus der Überlegung, dass ohne Mindestanforderung an
die Klassengröße vereinzelte Messartefakte zu „exotischen“ Merkmalen und damit zur
Entstehung fehlerhafter Klassen führen könnten. Zur Überprüfung einer möglichen
Optimierungsmöglichkeit wurde ebenfalls die Anzahl der zur Klassifizierung der Objekte
verwendeten TCD-Kennwerte erhöht. Zusätzlich zu den Merkmalen Y=ICP/ABP, Mx, PRx,
bestanden die Objekte aus 33 TCD-Kennwerten (gegenüber 15 im Testlauf 2): 13 Koeffizienten
t0, ..., t12 der ABPÆFV-DIA, 13 Quotienten t0/ABP,...,t12/ABP, Vol, TST, PI, FV, ABP,
PI_Piabp, PL. Die dadurch entstandenen Modellvarianten und deren Ergebnisse sind in Tab. 5.4
dargestellt. Es entstanden Modelle mit 13 Klassen (Gruppe nAUT), 14 Klassen (Gruppe AUT)
und mit 27 Klassen (gesamte Gruppe). Beim Gesamtmodell wurden zwei Varianten
unterschieden. In der ersten Variante (Modell 27_5_02) wurden wie in den vorherigen
Klassifizierungsläufen die Klassifikatoren in nAUT und AUT getrennt aufgebaut und deren
Vereinigung als Klassifikator des Gesamtmodell verwendet. In der zweiten Variante (Modell
27z_5_02) wurden aus den zusammengelegten Klassen von nAUT und AUT der Klassifikator
des Gesamtmodells aufgebaut. In der 2. Variante lag der mittlere ' ICP mit 8.05 mmHg
gegenüber 9.02 mmHg in der 1. Variante signifikant (P < 0.001) niedriger.
Die Ergebnisse der Modelle nAUT, AUT und Gesamt, Variante 2, entsprachen in etwa denen des
vorherigen Modells (2. Klassifizierungslauf, Tab. 6.1). 
5.2.1.2 Validierung des Fuzzy Pattern CA-Modells
Das im 3. Klassifizierungslauf erstellte 27-Klassen CA-Modell (27z_5_0.2) wurde mit Hilfe der
Signaldaten von 113 Patienten auf seine Eignung zur nICP-Erfassung überprüft. Ein Vergleich
mit dem gemessenen ICP ergab ein mittleres ' ICP von 8.27 mmHg und einen ' ICP -Median
von 7.03 mmHg (Tab. 5.5). Das Modell ist gekennzeichnet durch eine hohe unscharfe
Sensitivität von 0.90 und eine sehr geringe unscharfe Spezifität von 0.31 bei der Erkennung
eines erhöhten ICP. Dieses Ungleichgewicht wiegt schwerer als der mit 8.27 mmHg relativ hohe
Wert des ' ICP und macht das Verfahren für eine klinische Anwendung unbrauchbar. Daher























nAUT_13_3_0.2 0.0937 8.41 19.45% 7.84 11.26 17.22 19.92
AUT_14_3_0.2 0.0507 4.58 24.50% 3.50 5.73 9.20 12.47
27_5_0.2 0.1008 9.02 20.45% 8.18 12.95 16.98 20.19
27_5_0.2 | nAUT 0.0973 8.74 20.52% 7.56 12.91 16.80 20.75
27_5_0.2 | AUT 0.1047 9.33 20.30% 9.30 13.08 17.10 20.10
27z_5_0.2 0.0903 8.05 23.08% 6.32 11.87 16.59 19.62
27z_5_0.2 | nAUT 0.0939 8.40 21.91% 6.79 13.08 16.86 20.07
27z_5_0.2 | AUT 0.0862 7.65 20.69% 6.11 11.13 16.14 19.27
Tabelle 5.4. Klassifizierungslauf 3 - Abweichungen zwischen ICP und nICP in Abhängigkeit der
verwendeten Modelle. Ausgewertet wurden ICP und nICP in den zur Modellerstellung verwendeten 563
Objekten. Wie in Klassifizierungslauf 2 dienten in den Modellen nAUT und AUT (1. und 2. Zeile) nur
die 3 höchsten Sympathievektoren, im Gesamtmodell nur die 5 höchsten Sympathievektoren der nY-
Berechnung. Die Abweisungsschwelle des Sympathievektors lag bei 0.2. Das Gesamtmodell wurde in
zwei Varianten erstellt: 
1) 27_5_0.2, die Klassifikatoren für AUT und nAUT wurden einzeln aufgebaut und danach
zusammengefasst (3. Zeile); 
2) 27z_5_0.2, der Klassifikator wurde aus den zusammengelegten Klassen von AUT und nAUT
aufgebaut (6. Zeile). 
Die Zeilen 4, 5, 7 und 8 zeigen die Ergebnisse des Gesamtmodells eingeschränkt auf die Gruppen nAUT
und AUT.
Optimierung 1: Ein Grund für die relativ hohen Fehler des CA-Modells lag darin, dass die 14
AUT-Klassen des Klassifikators durch die 13 NAUT-Klassen überlagert wurden. Dies führte in
der nICP-Berechnung bei autoregulierenden Patienten zu großen Abweichungen vom ICP. In der
1. Optimierung wurden daher die Sympathievektoren der AUT-Klassen um den Faktor 1.1 höher
gewichtet als die Sympathievektoren der NAUT-Klassen. Diese Optimierung lieferte gegenüber
dem ursprünglichen Modell verbesserte Gütekenngrößen ' ICP = 7.47 mmHg; ' ICP -Median =
6.06 mmHg. Auch bei diesem Modell liegt die Problematik im Ungleichgewicht zwischen
Spezifität und Sensitivität ( 0.55 und 0.83), speziell in der zu niedrigen Spezifität des Verfahrens.
Unbefriedigend war nach wie vor die Klassen-Identifizierung im Falle der intakten
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Autoregulation. Weitere Erhöhungen des Wichtungsfaktors für AUT-Klassen ergaben keine
Verbesserungen, sondern führten lediglich zu einer Verschlechterung der Sensitivität. 
Das allen CA-Modellvarianten zugrunde liegende Problem war, dass mit den TCD-Kennwerten
allein, keine hinreichend verlässliche Erkennung des autoregulatorischen Zustands möglich war,
und damit die Objektidentifizierung unzuverlässig war.   
Optimierung 2: Als zusätzlicher Steuerparameter des CA-Modells wurde der Index aMx
verwendet. aMx ist definiert als der Korrelationskoeffizient zwischen 25, in Schrittweiten von 10
Sekunden erfassten und über 10-Sekunden gemittelten ABP- und FV-Werten. Die Definition von
aMx ist analog zur Definition von Mx, unter Verwendung des ABP anstelle des CPP. Es konnte
gezeigt werden, dass aMx in den meisten Fällen eine gute Näherung für den Mx-Index liefert
und somit einen Schätzer für den autoregulatorischen Status darstellt [Piechnik et al., 1999]. Als
Steuerparameter wurde aMx benutzt um einen Gewichtungsfaktor NAUTfak für die
Sympathievektoren der NAUT-Klassen zu berechnen. NAUTfak lag, in linearer Abhängigkeit
von aMx, zwischen 0.9 für aMx >= 0.0 (gestörte Autoregulation) und 0.05 für aMx <= -0.5
(ausgeprägt intakte Autoregulation). Dieser Mechanismus wurde empirisch als am besten
geeignet für eine korrekte Klassenidentifikation derTCD-Kennwerte ermittelt. Es ergaben sich
ein mittlerer ' ICP von 7.50 mmHg, ein ' ICP -Median von 5.68 mmHg, die unscharfe
Spezifität lag bei 0.69 und die Sensitivität bei 0.79.
Optimierung 3: In Form einer linearen Optimierungsaufgabe mit Nebenbedingungen wurden die
Ausgangswerte der 27 Klassen so modifiziert, dass der mittlere ' ICP im Identifikationslauf der
563-Modellobjekte minimiert wurde. Die gewählten Nebenbedingungen stellten sicher, dass die
optimierten Ausgangswerte maximal um 10% von den ursprünglichen abweichen durften. Im
Test an 113 Patienten lag der ' ICP bei 7.46 mmHg, der ' ICP -Median bei 6.34 mmHg (Tab.
5.5). Dieser Ansatz zeigte bei der Erkennung eines pathologischen ICP eine unscharfe Spezifität
von 0.48 und eine unscharfe Sensitivität von 0.87.
5.2.2  Modellerstellung ohne Berücksichtigung der Autoregulation
In diesem Ansatz wurde ein Fuzzy Pattern Klassifikator der Gesamtobjektmenge aller Patienten
(N=113) aufgebaut. Im Gegensatz zu Kapitel 5.2.1 wurde komplett auf den Versuch verzichtet,
bei der Klassifikation autoregulationsabhängige Unterstrukturen aufzubauen. Aufsetzend auf
eine Gesamtmenge von 2491 Objekten von 113 Patienten wurde ein Modell mit 17 Klassen mit
einer Mindestgröße von 10 Objekten konstruiert. Als Objektmerkmale wurden 34 TCD-KW
verwendet: 13 Koeffizienten tj , j=0, ..., 7 und 13 Quotienten tj/ABP einer 13-Koeffizienten
ABPÆFV-IA, sowie Vol, TST, PI, DIAS, FV, ABP, PI_Piabp und PL. Wie auch im
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vorhergehenden Kapitel wurde der Quotient Y=ICP/ABP als zusätzliches (35. ) Merkmal zur
Klassenberechnung mit einbezogen. Die Erstellung des Klassifikators wurde dann anschließend
im 34-dimensionalen Raum mit der vom Ursprungsraum induzierten Klassenstruktur
durchgeführt. Bei der Anwendung des Modells bei den 113 Patienten zeigte sich im Vergleich
zum gemessenen ICP eine mittleres ' ICP von 7.86 mmHg und ein ' ICP -Median von 5.87
mmHg. Tabelle 5.5 gibt eine Übersicht der Gütekenngrößen dieses Modells. 
5.3  Hybride Modelle
In diesem Kapitel wurden Ansätze entwickelt, beide bisher untersuchten Methoden, die lineare
Approximation der ABPÆICP-IA und das Fuzzy Pattern Modell zur näherungsweisen
Bestimmung des ICP/ABP Quotienten zu kombinieren.
5.3.1  Stückweise linearer Ansatz
Beim stückweise linearen Ansatz wurde die Klassenstruktur zur Erzeugung Klassen-lokal
definierter linearer Abbildungen verwendet. Die Identifizierung diente zur Findung der am
besten zur nICP-Bestimmung geeigneten linearen Abbildung. Dabei mussten die zur
Klassifizierung und die als Eingabeparameter der linearen Abbildungen verwendeten TCD-
Kennwerte im Allgemeinen nicht übereinzustimmen. Im hier durchgeführten Beispiel wurde der
Gesamtraum von 2491 Objekten in 3 Klassen zerlegt. Jede Klasse musste aus mindestens 50
Objekte bestehen. Als Klassifizierungsmerkmale verwendet wurden 8 Koeffizienten tj , j=0, ... 7,
und 8 Quotienten tj/ABP einer 13-Koeffizienten ABPÆFV-IA, sowie Vol, TST, PI, DIAS, FV,
ABP, PI_Piabp und PL, insgesamt waren dies 24 Merkmale. Im Unterschied zu den anderen
Anwendungen der Fuzzy Pattern Classification Methodik in dieser Arbeit wurde der ICP hier
nicht zur Klassifizierung verwendet. Um einen sinnvollen Vergleich mit den Gütekenngrößen
der global gültigen linearen Abbildung zu ermöglichen, stimmten die TCD-Kennwerte der
globalen und der lokalen linearen Abbildungen überein. In beiden Fällen wurde das linearen
nICP-Verfahren, durch 7 Koeffizienten tj , j=0, ... 6, und 7 Quotienten tj/ABP einer 13-
Koeffizienten ABPÆFV-IA, sowie PI_Piabp und PL gesteuert, insgesamt waren dies 16 TCD-
Kennwerte. Aus den Objekten der Klasse 1 (611 Objekte) und den Objekten der Klassen 2 und 3
(1805 + 52 Objekte ) wurden zwei lineare Abbildungen (AB1, AB2) konstruiert. Dieses Modell
funktioniert wie folgt: 
Zur Erfassung des ICP wurde zunächst mittels der 24 Objektmerkmale die Klassenzugehörigkeit
in Form eines 3-dim Sympathievektors (S1, S2, S3) bestimmt. Dann wurde mittels der
gewichteten Summe der nICP-Matrizen AB1  und AB2 die aktuelle nICP-Matrix ABakt gemäß 
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ABakt = ( S1 * AB1  +  (S2+S3) * AB2 )   /   (S1 + S2 + S3) [5.4]
bestimmt. Unter Verwendung der 16 TCD-Kennwerten wurde anschließend, wie in Abb. 2.5
beschrieben, der nICP berechnet. 
5.3.2.  ICP-Differenz Ansatz
Beim ICP-Differenz (ICP-Diff) Ansatz wurde analog zu Kapitel 5.2.2 ein Fuzzy Pattern
Klassifikator der Gesamtobjektmenge aller Patienten (N=113) aufgebaut. Im Gegensatz wurde
hier jedoch zur Erzeugung der Klassenstruktur anstelle des Quotienten Y=ICP/ABP die
Differenz zwischen Y und einem linearen Schätzwert von Y (nYlin) als zusätzliches Merkmal (Y-
Diff = Y-nYlin ) zu den TCD-KW verwendet. Multipliziert mit ABP stellte Y-Diff also den
Vorzeichen behafteten Fehler des linearen Models bei der ICP-Schätzung dar. Es wurde ein
Modell, bestehend aus 20 Klassen entwickelt. Als TCD-KW verwendet wurden 8 Koeffizienten
tj , j=0, ... 7, und 8 Quotienten tj/ABP einer 13-Koeffizienten ABPÆFV-IA, sowie Vol, TST, PI,
DIAS, FV, ABP, PI_Piabp und PL, insgesamt waren dies 24 Merkmale. Das lineare nICP-
Verfahren, welches zur Bestimmung von ICP-Diff  herangezogen wurde, wurde durch 7
Koeffizienten tj , j=0, ... 6, und 7 Quotienten tj/ABP einer 13-Koeffizienten ABPÆFV-IA, sowie
PI_Piabp und PL gesteuert, insgesamt waren dies 16 Merkmale. Genau diese 16 TCD-KW
wurden in Kapitel 4.3 zur Erzeugung der nICP-Matrix zur Untersuchung des Einflusses der
Autoregulation aud das nICP-Verfahren verwendet. Das ICP-Diff Modell stellte den Versuch
dar, die beim linearen nICP-Verfahren entstandenen Fehler zu korrigieren und durch
Kombination beider Verfahren eine Optimierung des linearen Verfahrens zu erreichen. Im ICP-
Diff Modell wurden -zur Ausschöpfung des Optimierungspotentials- als TCD-Kennwerte eine
echte Obermenge der TCD-Kennwerte des linearen Modells gewählt. Der Schätzwert nY beim
ICP-Diff Ansatz wurde gemäß der Formel
nY = nYlin  +  n(Y-Diff)fuzzy  [5.5]
oder
nY = nYlin  +  n(Y-nYlin)fuzzy  [5.6]
berechnet. 
Aus dem Anteil der linearen Approximation ergab sich, dass bei dieser Methode die Herzzyklen
der ICP-Kurve mit erfasst wurden.
Zur Validierung eines möglichen Nutzens des ICP-Diff Modells wurden die lineare nICP-
Erfassung mit der gemäß Gl. 5.5 um den ICP-Diff Term erweiterten linearen Erfassung
verglichen. Die Evaluierung der linearen Methode geschah zur Vereinfachung unter
Verwendung einer festen nICP-Matrix, und nicht mittels Kreuzvalidierung. Es zeigte sich eine
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kleine, schwach signifikante (P < 0.06) Verbesserung (mittl. ' ICP von 7.98 mmHg auf 7.55
mmHg) des nICP-Fehlers.
Abbildung 5.8. nICP-A-Wellen: Erfassung mittels CA-Modell und stückweise linearem Modell. Im
Unterschied zum stückweise linearen Modell liefert das CA-Modell als reines Fuzzy Pattern Modell keine
nICP-Pulswellen sondern approximiert lediglich ICP-Mittelwerte (vgl. Schema Abb. 5.1) wie in der
untersten Kurve deutlich zu erkennen ist. Das CA-Modell erfasst die im Verlauf der A-Welle
entstehenden ICP-Änderungen deutlich besser als das stückweise lineare Modell. Die Periode des
konstanten nICP gegen Ende des Hochplateau ist durch einen zeitlich entsprechenden Artefakt bei der
ABP-Messung (2. Kurve von oben) bedingt.
5.4  Vergleich der Modelle
Im Vergleich zeigten alle Modelle einen ähnlichen mittleren ' ICP, der in etwa zwischen 7.5
und 8.0 mmHg lag. Mit 8.27 mmHg bildete das nicht optimierte Fuzzy Pattern CA Modell einen
leichten negativen Ausreiser. Auch die Auswertung der ' ICP-Quantile zeigt, wiederum mit
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Modellen. Das Fuzzy Pattern CA Modell lieferte einen ' ICP -Median von 7.03 mmHg,
während in den übrigen Fällen die jeweiligen Mediane zwischen 5.7 und 6.4 mmHg lagen.
Insgesamt konnten durch Gütekenngrößen, die sich auf das gesamte Patientenkollektiv bezogen,
keine wesentlichen Unterschiede zwischen den Verfahren herausgearbeitet werden, lediglich das
Fuzzy Pattern CA Modell schnitt etwas schlechter ab, was der Grund für die Entwicklung von
optimierten Varianten war. Eine Differenzierung der Modelle ergab sich bei der Aufspaltung des
Patientenkollektivs in die Gruppe der Patienten mit einem ICP < 20 mmHg und die Gruppe der
Patienten mit einem ICP > 20 mmHg. Bei den Patienten mit niedrigem ICP schnitt das lineare
Modell am besten (mittl. ' ICP = 5.18 mmHg) und das Fuzzy Pattern CA Modell mit Abstand
am schlechtesten ab (mittl. ' ICP = 9.11 mmHg). Die übrigen 3 Modelle (einfaches Fuzzy
Pattern Modell, Stückweise lineares Modell, ICP-Diff Modell) lagen in ihren Werten etwas
höher als das lineare Modell, jedoch in seiner Nähe (unterhalb von 6 mmHg). Umgekehrt jedoch
schnitt das lineare Modell bei Patienten mit hohem ICP am schlechtesten (mittl. rel. ' ICP =
33%) und das Fuzzy Pattern CA Modell am besten ab (mittl. rel. ' ICP = 23%). Die übrigen 3
Modelle zeigten etwas bessere Ergebnisse als das lineare Modell (mittl. rel. ' ICP: 28%-30%).
Diese Ergebnisse korrespondierten mit Sensitivität und Spezifität der Modelle. Das lineare
Modell zeigte die niedrigste unscharfe Sensitivität und die höchste unscharfe Spezifität (0.66;
0.71), genau umgekehrt war es beim Fuzzy Pattern CA Modell (0.90; 0.31), während die anderen
Modelle dazwischen, jedoch näher beim linearen Modell lagen. Gemäß der Definitionen von
Sensitivität und Spezifität bewies das Fuzzy Pattern CA Modell eine gute Fähigkeit zur
Erkennung von erhöhtem ICP, jedoch war es nicht in der Lage, zuverlässig einen normalen ICP
zu erkennen. Beim linearen Modell waren beide Fähigkeiten in etwa gleich ausgeprägt. Jedoch
waren die Werte etwas zu niedrig. Im allgemeinen werden bei einem diagnostischen Test Werte
von über 0.8 gefordert. In den optimierten Varianten konnte das Ungleichgewicht zwischen
Sensitivität und Spezifität beim Fuzzy Pattern CA Modell vermindert werden. Insgesamt schnitt
die Optimierung 2 von allen Modellen am besten ab (0.79; 0.69). 
Weitere Optimierungen der vorgestellten Modelle erscheinen möglich durch Änderungen der
klassifizierenden Merkmale (Stückweise lineares Modell; ICP-Diff-Modell) bzw. durch
Regelkreis gesteuerte Verbesserungen der CA-Zuordnung im CA-Modell (vergl. 4.3.3 Cerebrale
Autoregulation).
Schlussfolgerung
Es wurden verschiedene Ansätze zur Einbeziehung der Fuzzy Pattern Methodik in die nICP-
Erfassung entwickelt. Dabei gab es teilweise leichte Verbesserungen gegenüber dem linearen
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Modell. Die Qualität der Modelle war jedoch insgesamt ähnlich. Die Abweichungen zum ICP
lagen im niederen ICP-Bereich zwischen 5 und 6 mmHg, damit im Genauigkeitsbereich der
einen sinnvollen klinischen Einsatz ermöglicht (Minimalmonitoring) [Aschoff und Steiner,
1999]. 
Die vorgestellten Modelle haben Entwurfscharakter und belegen die grundsätzliche Eignung
dieser Methodik. Weitere Optimierungen erscheinen aussichtsreich, sie waren jedoch nicht
Gegenstand dieser Arbeit. Die Ähnlichkeit der Ergebnisse legen aber die Vermutung nahe, dass





























Lineares Modell 7.98 5.18 32.70% 5.93 10.19 16.21 20.36 0.66 0.71
Fuzzy Pattern CA
Modell

















7.86 5.36 29.90% 5.87 10.56 15.29 18.30 0.75 0.59
Stückweise
lineares Modell
7.67 5.91 29.49% 6.09 10.53 15.51 17.86 0.73 0.67
Lineares Modell +
ICP-Diff Modell
7.55* 5.62 28.60% 5.95 10.02 13.87 19.51 0.75 0.64
Tabelle 5.5. Vergleich des linearen Modells mit Modellen, die unter Einbeziehung der Fuzzy Pattern
Methodik erstellt wurden. Entwickelt wurde ein Modell mit CA-spezifischen Klassen, sowie 3
optimierten Varianten (Zeilen 2-5). Zeile 6 zeigt die Ergebnisse eines Fuzzy Pattern Modells mit einer
Klassenstruktur, bei deren Erstellung die CA nicht einbezogen ist. Kombinationen des linearen Modells
mit der Fuzzy Pattern Methodik finden sich in den letzten beiden Zeilen. Dabei handelt es sich in Zeile 7
um ein 2-Klassen Modell mit klassenspezifischen linearen Abbildungen, während in der letzten Zeile die
Fuzzy Pattern Methode verwendet wird, um den Fehler bei der linearen nICP-Erfassung zu korrigieren. 
* signifikant auf dem Niveau P < 0.06
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6.  Abschließende Bemerkungen und Ausblick
Die in der vorliegenden Arbeit demonstrierte Genauigkeit der nICP-Erfassung lässt diese für den
klinischen Einsatz geeignet erscheinen. Aufgrund der mechanischen Reizung durch die Sonde
und der noch nicht völlig geklärten physiologischen Wirkung des Ultraschalls sollte das nICP
Monitoring nach einigen Stunden (ca. 5 Stunden) unterbrochen werden, bzw. die
Beschallungsseite sollte gewechselt werden. Die nICP-Erfassung kann punktuell bei solchen
Patienten angewandt werden, deren Indikation zur invasiven ICP-Messung zweifelhaft ist, und
sie kann ggf. als Entscheidungshilfe für die Implantation von ICP-Sonden dienen. Neben den
Schädel-Hirn-Trauma Patienten erscheint eine Anwendung des Verfahrens besonders bei
Schlaganfallpatienten sinnvoll, da bei diesen Patienten oft kein invasives ICP-Monitoring
durchgeführt wird und die Gefahr besteht, einen erhöhten ICP zu spät zu erkennen.
Darüberhinaus bietet sie eine Möglichkeit zum kontinuierlichen Monitoring der cerebralen
Autoregulation. Bei nicht-sedierten Patienten, wie z. B. bei Hydrocephalus-Patienten, kann sie
die invasive ICP-Messung ersetzen. 
Ausblick 
Weitere Verbesserungen der Erfassungsgenauigkeit durch den Ausbau von Referenzdatenbanken
und den Einsatz neuer Methoden wie der Fuzzy Pattern Klassifikation erscheinen möglich und
werden für die Zukunft angestrebt. Insbesondere die „hybriden“ Ansätze, d.h. Kombinationen
der linearen mit der Fuzzy Pattern Methodik werden als vielversprechend angesehen. Hier
könnten insbesondere weitere physiologisch begründete Merkmale (z.B. arterieller CO2-Druck,
Krankheitsbild, Alter, Geschlecht etc.) auf ihre Eignung zur Klassifizierung der Patientendaten
untersucht werden. Des Weiteren wäre auch im Falle des die Autoregulation einbeziehenden
Fuzzy Pattern Modells zu prüfen, ob hier selbst-adative Regelkreise ähnlich wie im linearen Fall
zu Optimierungen führen. In Hinblick auf die klinische Anwendung erscheint es weiterhin
interessant zu untersuchen, in wie weit es möglich ist, die während einer invasiven ICP-Messung
erhobenen Daten für eine Patienten-individuelle Kalibrierung des nICP-Verfahrens zu Nutzen,
um nach dem Entfernen der Hirndrucksonde eine erhöhte Genauigkeit des nICP-Verfahrens bei
diesem Patienten zu erreichen. Dadurch ließe sich unter Umständen die Dauer der invasiven
Messung verkürzen und das Infektionsrisiko für den Patienten deutlich verringern.
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Abkürzungen
ABP arterieller Blutdruck [ engl.  arterial blood pressure] 




FV Blutströmungsgeschwindigkeit (standardmäßig in der MCA) 
[engl. flow velocity]
ICP Hirndruck [ engl.  intracranial pressure ]
MCA mittlere cerebrale Arterie [ lat. Arteria cerebri media ]
mFV mittlere FV
nICP nichtinvasiv erfasster ICP
PI Pulsatilitätsindex [ def.  PI := (sFV-dFV) / mFV ] 
PI(ABP) Pulsatilitätsindex ABP [ = (sABP-dABP) / mABP ]
PIabp Quotient  PI / PI(ABP)
Rcsf Widerstand beim Übertritt des Liquors vom Liquorkreislauf 
in den venösen Kreislauf (engl: Resistance in CerebroSpinal Fluid)
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1. Die klinische Überwachung des Hirndrucks ist von vitaler Bedeutung bei der Therapie von
Patienten mit schweren cerebralen Erkrankungen (z.B. Schädel-Hirn-Trauma,
Schlaganfall, Hirntumor). 
2. Der Hirndruck wird gegenwärtig durch chirurgisch im Gehirn oder epidural (zwischen
Dura mater und Schädelknochen) implantierte Drucksonden gemessen. Die epidurale
Messung ist unzuverlässig, während im Gehirn implantierte Sonden lebensgefährliche
Infektionen verursachen können.
3. Ein erhöhter Hirndruck führt zu charakteristischen Veränderungen der dopplersonografisch
erfassbaren Blutströmungsgeschwindigkeitskurven in den cerebralen Arterien. 
4. Der für die Hirndurchblutung relevante, sog. cerebrale Perfusionsdruck entspricht der
Differenz zwischen arteriellen Blutdruck und Hirndruck.
5. Bei anzunehmender annähernder Konstanz der Durchmesser der cerebralen Arterien ist die
Hirndurchblutung proportional zur Blutströmungsgeschwindigkeit der Arterien.
6. Aus 3., 4. und 5. ergibt sich, dass aus der Form der Blutströmungskurve, sowie der
Beziehung zwischen Blutdruck und Strömungsgeschwindigkeit auf den Hirndruck
geschlossen werden kann.
7. Geeignete Parameter zur Abschätzung des Hirndrucks sind Parameter, die die Pulshaftigkeit
der Blutströmungsgeschwindigkeit (z.B. Pulsatilitätsindex) quantifizieren, sowie die Dirac-
Impulsantwort zwischen Blutdruck und Strömungsgeschwindigkeit.
8. Während eines kurzen Zeitraums von ca. 10 s lässt sich der Hirndruckverlauf (inklusive
Pulskurven) mittels einer konstanten Dirac-Impulsantwort aus dem Blutdruck berechnen.
9. Die Verwendung von Pulsatilitätsindex und verwandter Indizes in Kombination mit der
Druck-Strömungsgeschwindigkeit Dirac-Impulsantwort erlaubt die dynamische Steuerung
der Blutdruck – Hirndruck Dirac-Impulsantwort. Mittels dieser sogenannten TCD-
Kennwerte (TCD transcranial Doppler) lässt sich unter Verwendung der Blutdruckkurve
und der Blutströmungskurve eine kontinuierliche (d.h. die Pulsmodulationen enthaltende)
Hirndruckkurve berechnen. 
10. Bei einer Beschränkung der Variabilität bestimmter zusätzlicher physiologischer
Einflussparameter (z.B. arterieller CO2-Druck, Ausschluss von Gefäßspasmen, -stenosen)
lässt sich der Zusammenhang zwischen den TCD-Kennwerten und der Blutdruck-
Hirndruck Dirac-Impulsantwort durch eine lineare Abbildung (ICP-Matix; ICP intracranial
pressure) beschreiben. 
11. Die ICP-Matrix lässt sich mittels multipler Regressionsanalysen von Referenzdaten von
Patienten, bei denen Blutdruck, Blutströmungsgeschwindigkeit und (invasiv bestimmter)
Hirndruck aufgezeichnet wurden, berechnen. 
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12. Bei der Gütebewertung des nichtinvasiven ICP-Verfahrens wird der invasiv bestimmte ICP
als Referenz herangezogen. 
13. Die erhobenen Patientensignaldaten (Blutdruck, Strömungsgeschwindigkeit, Hirndruck
etc.) sind als stark Fehler behaftet anzunehmen, und Messungen sind grundsätzlich nicht
reproduzierbar. Im Einzelfall lässt sich nicht feststellen, ob der gemessene oder der
berechnete ICP näher am „tatsächlichen“ Wert liegt, im statistischen Mittel liefert der
invasive ICP jedoch verlässliche Daten.
13. Bei gesunden Menschen ändert sich der cerebrale Gefäßwiderstand mit eventuell
auftretenden Blutdruckschwankungen, um eine konstante Hirndurchblutung zu
gewährleisten. Dieser Mechanismus wird cerebrale Autoregulation genannt. Bei Patienten
mit Hirnerkrankungen bzw. –verletzungen kann die cerebrale Autoregulation gestört sein. 
14. Durch die Einbeziehung der cerebralen Autoregulation in Form eines selbstadaptiven
Verfahrens lässt sich die Genauigkeit der nichtinvasiven ICP-Bestimmung erhöhen, bei
einer gleichzeitig möglichen Erfassung des autoregulatorischen Status des Patienten. 
15. Bei der nichtinvasiven ICP-Bestimmung ergaben sich Abweichungen zum invasiv
gemessenen ICP von ungefähr 4.0 bis 7 mmHg. Die auftretenden nichtinvasiven
Hirndruckwellen stimmen i.A. gut mit den invasiv erfassten Wellen überein.
16. Die Fuzzy-Pattern Classification Methode erlaubt die Klassifizierung der
Patientenreferenzdaten bezüglich ihrer TCD-Kennwerte und des Hirndruck / Blutdruck
Quotienten. Die Unschärfe dieser Klassifizierungsmethode lässt sie geeignet erscheinen für
die Anwendung bei physiologischen Daten, die stets als unsicher anzusehen sind.
17. Ansätze zur ICP-Berechnung mittels einer Klassenzuordnung von TCD-Kennwerten unter
Benutzung klassenspezifischer ICP-Schätzwerte bzw. klassenspezifischer linearer
Abbildungen (ICP-Matritzen) liefern ähnliche Ergebnisse wie die global lineare Methode.
18. Eine Klassifizierung nach TCD-Kennwerten und Hirndruck/Blutdruck Koeffizient bietet
keine befriedigende Methode zur Identifizierung des Status der Autoregulation.
19. Grundsätzlich bietet die Fuzzy-Pattern Klassifikation die Möglichkeit des Umgangs mit
stark heterogenen Patientengruppen, welche z.B. durch Einbeziehung von Patienten mit
cerebralen Gefäßspasmen entstehen. Dies war nicht Gegenstand dieser Arbeit. In einer
homogenen Patientengruppe, wie in dieser Arbeit verwendet, war der Genauigkeitsvorteil
der Fuzzy-Pattern Methode gegenüber einer global linearen Methodik nur minimal.  
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